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Referat: Ziel der Studie war die Evaluation des biomechanischen Effekts einer medialen
Unterstu¨tzung bei proximalen Humerusfrakturen. An 32 unfixierten humanen Humeri,
aufgeteilt in vier Plattenosteosynthesegruppen, wurde der Einfluss von inferomedialen
Schrauben, dynamischen Verriegelungsschrauben und medialer Knochenspanaugmentation
vom Femurkopf, im Vergleich zu einer Gruppe ohne mediale Unterstu¨tzung, getestet. Die
Steifigkeit der Proben wurde bei Torsion, axialer Ausrichtung, 20◦ Abduktion und 20◦
Adduktion gepru¨ft. Anschließend wurde u¨ber 5000 Zyklen und bis zum Versagen belastet.
Verglichen wurden Steifigkeiten, interfragmenta¨re Bewegungen, Maximalbelastungen
und Versagensursachen. Ausschließlich fu¨r die Gruppe mit Knochenspanaugmentation
konnten signifikante Unterschiede, im Vergleich zu den anderen Gruppen, nachgewiesen
werden. Eine Knochenspanaugmentation, mittels kortikospongio¨sem Span vom Hu¨pftkopf,
bot biomechanisch eine signifikante Unterstu¨tzung der medialen Sa¨ule. Klinisch ko¨nnte
das Auftreten von sekunda¨ren Repositionsverlusten mo¨glicherweise reduziert werden.
Fu¨r die Verwendung von inferomedialen oder dynamischen Schrauben ließen sich bei
2-Segmentfrakturen im biomechanischen Modell keine signifikanten Vorteile nachweisen.
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1 Einfu¨hrung
1.1 Anatomie des proximalen Humerus
Der Oberarmknochen wird lateinisch als Os humeri, beziehungsweise Humerus, bezeichnet.
Er ist ein langer Ro¨hrenknochen (siehe Abbildung 1.1) und der gro¨ßte Knochen der oberen
Extremita¨t (Schiebler und Korf, 2007). Der Humerus gliedert sich in eine Extremitas
proximalis, den Corpus humeri und eine Extremitas distalis (Schiebler und Korf, 2007).
Die Extremitas proximalis ist fu¨r die vorliegende Arbeit von besonderer Bedeutung. Das
Caput humeri stellt die proximale Gelenkfla¨che des Oberarmknochens, in Form einer Halb-
kugel mit einem Radius von 2,5 bis 3,0 cm, dar (Aumu¨ller et al., 2006). Sie kommuniziert
im Articulatio glenohumeralis mit der Cavitas glenoidale des Schulterblatts. Kaudal und
lateral an den Humeruskopf schließt sich eine Einkerbung, das Collum anatomicum, an
(Schiebler und Korf, 2007). Das Tuberculum majus, lateral, und das Tuberculum minus,
ventral, sind zwei Knochenverspru¨nge unterhalb des Collum anatomicum, welche den
vier Muskeln der Rotatorenmanschette, Muculus supraspinatus, Muculus infraspinatus,
Musculus teres minor und Musculus subscapularis, als Ansatz dienen (Schiebler und Korf,
2007). Das Tuberculum majus findet seine distale Fortsetzung in der Crista tuberculi
majoris und das Tuberculum minus in der Crista tuberculi minoris. Zwischen ihnen verla¨uft
im Sulcus intertubercularis das Caput longum des Musculus biceps brachii. Den U¨bergang
zwischen Caput humeri und proximalem Corpus humeri bildet das Collum chirurgicum
(Schu¨nke et al., 2007). Proximale Humerusfrakturen treten besonders ha¨ufig in dieser
Region auf (Schu¨nke et al., 2007).
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Abbildung 1.1: Graphische Darstellung eines rechten Humerus in der a) ventralen und b)
dorsalen Ansicht aus Schu¨nke et al. (2007)
1.2 Proximale Humerusfraktur
Die Fraktur des proximalen Humerus macht 45 % aller Oberarmfrakturen aus (Lill, 2006).
Nach der Oberschenkelhalsfraktur und der Radiusfraktur stellt sie die drittha¨ufigste
Fraktur des a¨lteren Menschen (> 65 Jahre) dar (Hirzinger et al., 2011). Insgesamt macht
die proximale Humerusfraktur etwa 4 % aller Frakturen aus (Court-Brown et al., 2001).
1.2.1 Epidemiologie und A¨tiologie
Frakturen am proximalen Humerus treten vor allem bei a¨lteren Menschen auf (Bell et al.,
2011, Court-Brown et al., 2001). Der demographische Wandel, mit einem steigenden
Anteil alter Menschen und einer ho¨heren Lebenserwartung, hat in der Vergangenheit zu
einem Anstieg der Inzidenz gefu¨hrt. Eine ha¨ufig zitierte finnische Studie von Palvanen
et al. (2006) zeigte einen Anstieg der proximalen Humerusfrakturen von 1970 bis 2002
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von 32/100.000 auf 105/100.000. Zudem kann beim weiblichen Kollektiv ein linearer
Anstieg der Inzidenz ab einem Alter von u¨ber 40 Jahren beobachtet werden (Roux et al.,
2012).
Das vermehrte Auftreten der proximalen Humerusfraktur im Alter ist bedingt durch eine
physiologisch verminderte Knochendichte sowie durch das Auftreten von Osteoporose
(Lill et al., 2002). Da besonders Frauen von Osteoporose betroffen sind (Lill et al., 2002),
tritt die proximale Humerusfraktur mehrheitlich bei weiblichen Patienten auf (Bell et al.,
2011). In einer Beobachtungsstudie zur proximalen Humerusfraktur von Bell et al. (2011),
mit einem Kollektiv von rund 30.000 Patienten, handelte es sich bei 85 % der Patienten
um Frauen.
Anhand der Daten, der bereits erwa¨hnten finnischen Studie von Palvanen et al. (2006),
wurde von einer Verdreifachung der Inzidenz der proximalen Humerusfraktur bis zum
Jahr 2030 ausgegangen. Diese Annahme konnte jedoch nicht besta¨tigt werden. Kurz vor
der Jahrtausendwende stagnierte der Anstieg (Kannus et al., 2009). Ersten Annahmen
zufolge sind der bessere allgemeine Gesundheitszustand im ho¨heren Lebensalter und eine
verbesserte Osteoporosetherapie dafu¨r maßgeblich verantwortlich (Kannus et al., 2009).
Weitere pra¨ventive Maßnahmen sind in Zukunft zu treffen, um dem demographischen
Wandel entgegen zu wirken.
1.2.2 Klassifikation
Zur Einteilung der proximalen Humerusfraktur gibt es verschiedene Klassifikationen,
basierend auf der Auswertung von Ro¨ntgenbildern.
Codman stellte im Jahr 1934 eine Einteilung der proximalen Humerusfraktur in die vier
Segmente Kalotte, Tuberculum majus, Tuberculum minus und Schaft vor (siehe Abbildung
1.2) (Codman, 1934). Diese Segmentierung ist bis heute von großer Bedeutung und wird
im klinischen Alltag ha¨ufig verwendet. Es wurden viele weitere Klassifikationen, meist in
Anlehnung an die Codman Klassifikation, entwickelt.
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Abbildung 1.2: Darstellung der Codman-Klassifikation mit den vier Segementen a) Kalotte,
b) Tuberculum majus, c) Tuberculum minus und d) Schaft modifiziert
nach Codman (1934)
Die Neer-Klassifikation stammt aus dem Jahr 1970 (Neer, 1970). Sie nimmt die Einteilung
des proximalen Humerus in die vier Hauptsegmente von Codman auf. Des Weiteren
unterscheidet sie zwischen dislozierten Frakturen mit Fragmentverschiebungen von u¨ber
1 cm oder einer Abkippung um mehr als 45◦ und nicht dislozierten Frakturen. Aus den
Kriterien Fragmentanzahl und Dislokation ergibt sich die Einteilung Neer Typ I bis VI.
Die Arbeitsgemeinschaft fu¨r Osteosynthesefragen (AO) stellte 1990 eine Klassifikation fu¨r
die proximale Humerusfraktur vor (Mu¨ller et al., 1990). Die AO ordnet den Ko¨perregionen
nummerisch Ziffern zu und unterteilt den Frakturschweregrad in A extrakapsula¨r, B
partiell intrakapsula¨r und C intrakapsula¨re Gelenkfraktur. Der Humerus wird mit der
Ziffer 1 gekennzeichnet. Der proximale Humerus erha¨lt die Kennzeichnung 11. Die drei
Hauptgruppen A, B, und C ko¨nnen zur feineren morphologischen Differenzierung jeweils
in neun Untergruppen eingeteilt werden (Skarvan und Baierlein, 2011).
Zu den neuesten Klassifikationsystemen geho¨rt die HCTS-Klassifikation von Resch, welche
erst in Teilen publiziert ist (Franke und Ambacher, 2012) und als erste Klassifikation die 2D-
und 3D-Rekonstruktion eines CT-Datensatzes zur Frakturbeurteilung empfiehlt (Hirzinger
et al., 2011). Die Urteilsfindung zur Frakturform wird anhand von drei biomechanischen
Ebenen vorgenommen (Franke und Ambacher, 2012). Somit kann die Kopfinklination
relativ zum Schaft als Varus-, Valgus- oder Neutralstellung mit Beachtung von Impaktion
und Distraktion sowie als Flexion, Extension oder Neutralstellung beschrieben werden
(Hirzinger et al., 2011).
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Abbildung 1.3: Darstellung der HCTS-Klassifikation von Resch mit den vier anatomischen
Landmarken a) Kopffragment (H head), b) Kalkar (C calcar), c) Tubercula
(T tuberosities) und d) Schaft (S shaft) modifiziert nach Lill et al. (2014)
1.3 Therapieprinzipien - konservativ versus operativ
Bei der Therapie der proximalen Humerusfraktur gibt es die Optionen der konservativen
und der operativen Behandlung.
Bei der konservativen Therapie wird der Arm zuna¨chst immobilisiert, danach mittels
Pendel- und passiven Bewegungen physiotherapeutisch behandelt und zunehmend ak-
tiv belastet, so Lill et al. (2012) und Franke und Ambacher (2012). Regelma¨ßige
Ro¨ntgenkontrollen sind durchzufu¨hren (Lill et al., 2012). Die konservative Therapie
bietet den Vorteil geringerer Komplikationsraten gegenu¨ber operativen Eingriffen, dies
konnten Krettek und Wiebking (2011) in einer U¨bersichtsarbeit zeigen. Jedoch stehen
dem eine la¨ngere Immobilisation der Schulter, mit einem la¨ngeren Ausfall im Berufs- und
Alltagsleben, und bei komplexen Frakturen ha¨ufig schlechtere funktionelle Ergebnisse
gegenu¨ber, so Lill et al. (2012).
Operativ besteht die Option der Osteosynthese mittels intramedulla¨rem Krafttra¨ger, dem
Nagel, oder mittels extramedulla¨rem internen Fixateur, der Plattenosteosynthese. Als
Prothesen stehen u.a. die anatomische und die inverse Schulterprothese zur Verfu¨gung
(Handoll et al., 2003). Laut Lill et al. (2012) sind bei der operativen Therapie eine
fru¨hfunktionelle Belastung und eine rasche Ru¨ckkehr in das Alltagsleben mo¨glich. Die
gestiegenen Anspru¨che der Patienten, mit dem Wunsch nach einer schnellen Genesung,
einem hohen funktionellen Ergebnis und nicht zuletzt bessere operative Techniken, haben
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dazu gefu¨hrt, dass die operativen Eingriffe am proximalen Humerus zugenommen haben
(Bell et al., 2011).
Die Komplikationsrate bei chirurgischen Interventionen ist jedoch immer noch hoch,
so Thanasas et al. (2009) und Sproul et al. (2011). Bei der plattenosteosynthetischen
Frakturversorgung liegt sie zwischen 4 % und 25 % (Acklin et al., 2013, Hardeman et al.,
2012, Ko¨nigshausen et al., 2012, Lee und Shin, 2009, Osterhoff et al., 2012, Zhang et al.,
2011).
1.4 Plattenosteosynthese proximaler
Humerusfrakturen
Bei der Plattenosteosynthese handelt es sich um ein etabliertes Standardverfahren zur
Versorgung von proximalen Humerusfrakturen. In den 80-iger Jahren galt die Kom-
pressionsplatte als Standardimplantat der plattenosteosynthetischen Versorgung (Lill,
2006). Die winkelstabile U¨berbru¨ckungsplatte wurde entwickelt, um die Komplikatio-
nen avaskula¨rer Nekrosen und Lockerungen der Schrauben mit Repostionsverlusten zu
minimieren.
Wagner et al. (2012) erla¨utern, dass die Winkelstabilita¨t durch ein Gewinde im Schrau-
benkopf erreicht wird. Beim Anziehen der Schraube verriegelt sich der Schraubenkopf in
der Platte und eine feste Schrauben-Platten-Verbindung wird geschaffen. Es kann somit
nicht zur Lockerung der Schrauben kommen, Repositiontsverluste werden verringert und
die Durchblutung des Periost wird aufrechterhalten, so Karataglis et al. (2011). Die
Verlaufsrichtung der Schraube ist durch das Gewinde vorgegeben und kann bei polyaxialen
Systemen leicht variiert werden (Wagner et al., 2012). Die Schrauben werden proximal
und distal der Frakturzone zur Fixierung der Platte eingebracht. Der Frakturbereich wird
durch die Platte u¨berbru¨ckt und somit eine relative Stabilita¨t erreicht (Lill, 2006). Eine
sekunda¨re Frakturheilung mit Kallusbildung ist die Folge (Wagner et al., 2012). In einer
biomechanischen Studie von Liew et al. (2000) wurde nachgewiesen, dass die optimale
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Position zur Verankerung der Schrauben im Knochen subchondral ist. Eine Perforation
der Gelenkfla¨che sollte unbedingt vermieden werden.
1.4.1 Die PHILOS Platte
Zur neuen Generation der winkelstabilen Plattenosteosynthese geho¨rt das Proximal
Humerus Internal Locking System (PHILOS). Es wurde speziell zur Anwendung am
proximalen Humerus entwickelt. Die PHILOS Platte, dargestellt in Bild 1.4, wird von der
Firma Synthes, Inc. (West Chester, USA) vertrieben.
Es gibt verschiedene Modelle der PHILOS Stahl oder Titan Platte, welche sich durch
den distalen Schaftbereich der Platte unterscheiden. Aufbau, Material und Modelle der
PHILOS Platte werden unter anderem in einer Broschu¨re von der Firma Synthes GmbH
(2005) sowie in einem Video von Babst und Schmidt (2002) beschrieben.
Bei der
”
PHILOS proximalen Humerusplatte“, mit einer La¨nge von 90 mm und drei
Schaftlo¨chern, handelt es sich um das ku¨rzere Modell, bei der Ausfu¨hrung mit fu¨nf
Schaftlo¨chern und einer La¨nge von 114 mm, um das la¨ngere Modell. Zudem unterscheidet
man noch die
”
PHILOS Lang“, welche in La¨ngen zwischen 140 mm bis 270 mm erha¨ltlich
ist und bis zu 12 Schaftlo¨cher aufweist. Sie ist speziell fu¨r den Einsatz bei proximalen
Humerusfrakturen mit kombinierter Schaftfraktur geeignet.
Identisch fu¨r alle PHILOS Platten Modelle ist die Ausfu¨hrung von neun Schraubenlo¨cher
fu¨r 3,5 mm Locking Compression Plate (LCP)-Verriegelungsschrauben im proximalen
Anteil der Platte.
Die Ebenen, in denen sich die Schraubenlo¨cher befinden, werden alphabetisch num-
meriert (siehe Abbildung 1.4(a)). In Reihe A sind die beiden am weitesten proximal
gelegenen Schraubenlo¨cher positioniert. Eingebrachte Schrauben verlaufen parallel und
leicht ansteigend. In Reihe B liegen zwei Schraubenlo¨cher versetzt zueinander und die
Schrauben verlaufen konvergierend. In Reihe C ist das Schraubenlochpaar wieder parallel
angeordnet. Das Gewinde der Platte fu¨hrt zu einem ansteigenden, divergierenden Verlauf
der Schrauben. Ein unpaares Schraubenloch, in Form eines LCP-Kombinationslochs,
7
Kapitel 1 - Einfu¨hrung
(a) Ru¨ckansicht mit alphabeti-
scher Bezeichnung der Schrau-
benlochebenen A-H
(b) Seitenansicht einer bei-
spielhaft gewa¨hlten Schrau-
benbesetzung mit 3,5 mm
LCP-Verriegelungsschrauben in
den Ebenen A, C, E, G, H sowie
einer 3,5 mm Kortikalisschraube
in der Ebene F
Abbildung 1.4: PHILOS proximale Humerusplatte aus Synthes GmbH (2005)
ist in Reihe D zu finden. Die eingebrachte Schraube verla¨uft leicht ansteigend. Den
Abschluss der Schraubenlo¨cher fu¨r den Humeruskopf stellt die Ebene E da, mit zwei nach
kranial, divergierend ausgerichteten Schrauben. Es handelt sich hierbei um inferomedialen
Schrauben, sogenannte Kalkarschrauben, welche optional eingebracht werden ko¨nnen
und durch eine Verankerung in der Kalkarregion zu einer besseren medialen Abstu¨tzung
des Gesamtkonstruktes fu¨hren sollen (siehe Kapitel 1.5.1).
Die darauf folgenden distalen Schraubenlo¨cher dienen der Fixierung am Humerusschaft.
Das Schraubenloch in Ebene F verfu¨gt u¨ber zwei Anteile, einen Gewindeanteil zur
Verwendung einer winkelstabilen Schraube und einen gewindelosen Anteil, in welchem
eine konventionelle Schraube eingebracht werden kann und die Option zur vertikalen
Ausrichtung der Platte gegeben ist. Dem Operateur ist die Wahl des Schraubentyps
freigestellt. Ab der Ebene G sind LCP-Kombinationslo¨cher zur Fixierung der Platte im
Schaftbereich vorgesehen.
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(a) 3,5 mm LCP-
Verriegelungsschraube
stellt einen verriegelten,
winkelstabilen Platten-
Schrauben-Verbund her
(b) 3,5 mm Kortikalis-
schraube dru¨ckt die
Platte an den Knochen
oder stellt eine axiale
Kompression her
(c) 4,0 mm Spongiosaschrauben, mit Voll- oder Teilgewindeschraubenschaft erha¨ltlich,
dru¨cken die Platte an den Knochen oder stellen eine axiale Kompression her
Abbildung 1.5: Darstellung verschiedener Schraubentypen, die in Kombination mit der
PHILOS Platte verwendet werden ko¨nnen, aus Synthes GmbH (2009)
Fu¨r die Besetzung der Schraubenlo¨cher der PHILOS Platte gibt es verschiedene Kom-
binationen. Es ist nicht zwingend erforderlich alle Schraubenlo¨cher zu besetzen (vgl.
Abbildung 1.4(b)). Die Schraubenlo¨cher im Bereich A bis E werden mit 3,5 mm LCP-
Verriegelungsschrauben besetzt, sie verfu¨gen u¨ber einen Schraubenkopf mit Gewinde, der
einen verriegelten, winkelstabilen Platten-Schrauben-Verbund ermo¨glicht (siehe Abbildung
1.5(a)). Im Schaftbereich ko¨nnen 3,5 mm Kortikalisschrauben, 4,0 mm Spongiosaschrau-
ben oder 3,5 mm LCP-Verriegelungsschrauben verwendet werden (siehe Abbildung 1.5).
Neben den Schraubenlo¨chern besitzt jedes Plattenmodell zehn Nahtlo¨cher mit einem
Durchmesser von 2,0 mm (siehe Abbildung 1.4(a)). Diese dienen zur Fixierung der
Rotatorenmanschettensehnen.
1.4.2 Ergebnisse und Komplikationen der Plattenosteosynthese
In zahlenreichen klinischen Studien wurden die Operationsergebnisse und die Komplikati-
onsraten der Plattenosteosynthese untersucht (Hirschmann et al., 2011, Jost et al., 2013,
Norouzi et al., 2012, Papadopoulos et al., 2009, Ro¨derer et al., 2011a, Schliemann et al.,
2012, Spross et al., 2012, Sproul et al., 2011, Su¨dkamp et al., 2009, Yang et al., 2011).
Unter den drei ha¨ufigsten Komplikationen bei plattenosteosynthetischer Versorgung
finden sich Varusfehlstellungen, als sogenannte sekunda¨re Repositionsverluste, avaskula¨re
Nekrosen und Schraubenperforationen (Jost et al., 2013, Ro¨derer et al., 2011a, Sproul
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et al., 2011). Infektionen und Pseudarthrose treten seltener auf. Sproul et al. (2011)
vero¨ffentlichten eine systematische Analyse der englischen Literatur aus PubMed und
EMBASE, in dem die Komplikationen nach winkelstabiler Plattenosteosynthese von
proximalen Humerusfrakturen zusammengefasst wurden. Varusfehlstellungen stellten mit
16 % die ha¨ufigste Komplikation dar. Die Reoperationsrate betrug 14 %.
Explizit mit den klinischen Ergebnissen vom Proximal Humerus Internal Locking System
befassten sich u.a. Hirschmann et al. (2011) und Norouzi et al. (2012). Beide Studien
zeigten gute klinische Ergebnisse der PHILOS Platte fu¨r die Behandlung von 2-, 3- und 4-
Segement-Frakturen des proximalen Humerus auch bei osteoporotischer Knochenstruktur.
Dies belegte unter anderem ein American Shoulder and Elbow Surgeons Score (ASES
Score) von 78 Punkten bei Nachuntersuchungen nach durchschnittlich 12 Monaten in der
Studie von Norouzi et al. (2012). Der Maximalwert fu¨r das ASES Score betra¨gt 100 Punkte
und entspricht Beschwerdefreiheit (Richards et al., 1994). Die PHILOS Platte ermo¨glichte
eine fru¨hfunktionelle Bewegungstherapie und eine schnelle Frakturheilung. Zudem zeigte
sie u¨berzeugende funktionelle Ergebnisse (Papadopoulos et al., 2009). Jedoch sind
auch bei diesem Plattenmodell die auftretenden Komplikationen und Revisionsraten
nicht zu vernachla¨ssigen. Schliemann et al. (2012) und Spross et al. (2012) fassen
zusammen, dass die PHILOS Platte alleine nicht als universelle Problemlo¨sung der
plattenosteosynthetischen Versorgung proximaler Humerusfrakturen angesehen werden
kann. Yang et al. (2011) beschreiben, dass das Frakturmuster und die Qualita¨t der
medialen Abstu¨tzung einen signifikanten Einfluss auf das klinische Ergebnis haben.
1.4.3 Biomechanik der Plattenosteosynthese
In der Literatur finden sich neben den klinischen Studien (siehe Kapitel 1.4.2) auch bio-
mechanische Untersuchungen zu den Eigenschaften plattenosteosynthetischer Implantate
fu¨r den proximalen Humerus (Carrera et al., 2008, Chudik et al., 2003, Edwards et al.,
2006, Foruria et al., 2010, Hessmann et al., 2004, Lescheid et al., 2010, Lever et al.,
2008, Lill et al., 2003).
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Lill et al. (2003) befassten sich in einer biomechanischen Studie mit der Fragestellung
der optimalen Implantatsteifigkeit. Am humanen Pra¨parat wurden verschiedene Implan-
tate u¨ber 1000 Zyklen im Varusstress belastet. Die steiferen Implantate zeigten eine
geringere Verformung bei Kraftaufwendung. Jedoch kam es zu einem starken Abfall der
Kraft-Weg-Kurve im Verlauf der Zyklen. Im Gegensatz hierzu wurden bei den elastische-
ren Implantaten zu Beginn geringere Kra¨fte verzeichnet. U¨ber den zyklischen Verlauf
zeigte sich jedoch ein reduzierter Kraftabfall und damit stabilere Verha¨ltnisse. Lill et al.
(2003) kamen zu der Schlussfolgerung, dass eine hohe initiale Steifigkeit von rigiden
Implantaten zu einer fru¨hen Lockerung und zu einem Versagen im Bereich des Implantat-
Knochen-Kontaktes fu¨hren kann. Implantate mit einer geringeren Steifigkeit scheinen
die Spitzenbelastung am Knochen-Implantat-U¨bergang zu minimieren und daher fu¨r
die Fixierung von osteoporotischen Knochen geeignet zu sein. In einer biomechanischen
Studie von Hessmann et al. (2004) konnte gezeigt werden, dass es bei einer zu geringen
Steifigkeit des Implantats zu starken, interfragmenta¨ren Bewegungen, mit plastischen
Verformungen des Implantats, kommen kann.
1.5 Mediale Unterstu¨tzung bei proximalen
Humerusfrakturen
Die Fixierung einer proximalen Humerusfraktur mittels Plattenosteosynthese erfolgt
lateral, da die Gefa¨ß-Nerven-Bu¨ndel eine mediale Plattenfixierung nicht zulassen (Gardner
et al., 2007a). Allerdings zeigt sich, vor allem bei osteoporotischen Knochen, medial
ha¨ufig eine Tru¨mmerzone mit zersto¨rter Kortikalis und fehlender medialer Abstu¨tzung
(Osterhoff et al., 2012). Bei 30 % der plattenosteosynthetisch versorgten Frakturen ist
die mediale Sa¨ule am chirurgischen Hals nicht mehr intakt (Osterhoff et al., 2012).
Osterhoff et al. (2012) konnten zeigen, dass Patienten mit zersto¨rter Kalkarregion ein
schlechteres postoperatives Ergebnis aufweisen, als Patienten mit intakter Kalkarregion. In
einer klinische Studie von Krappinger et al. (2011) wurde deutlich, dass eine anatomische
Rekonstruktion und die Wiederherstellung der medialen Sa¨ule einen signifikanten Einfluss
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auf die postoperative Versagensrate haben. Lescheid et al. (2010) und Ponce et al.
(2013) konnten in biomechanischen Studien nachweisen, dass die Wiederherstellung des
kortikalen Kontakts die Stabilita¨t des Gesamtkonstrukts erho¨ht.
Die Aufrichtung der Kortikalis bei Tru¨mmerfrakturen ist jedoch ha¨ufig nicht mo¨glich
(Gardner et al., 2007b). Anfa¨nglich schienen winkelstabile Schrauben das Lo¨sungskonzept
fu¨r eine sichere Fixierung instabiler Frakturen zu sein. Es hat sich jedoch gezeigt, dass win-
kelstabile Schrauben zwar Vorteile gegenu¨ber den herko¨mmlichen Kompressionsschrauben
bieten (Karataglis et al., 2011, Pawaskar et al., 2012), aber allein Repositionsverlusten
nicht zuverla¨ssig vorbeugen ko¨nnen (Gardner et al., 2007a). Gardner et al. (2007a)
beschreiben, dass bei Anspannung der Rotatorenmanschette ein Varusmoment ausgelo¨st
wird, wobei hohe Kra¨fte auf das Implantat-Knochen-Interface wirken und ein Varuskollaps
eintreten kann. In einer U¨bersichtsarbeit von Sproul et al. (2011) wird aufgezeigt, dass
die Varusdislokation eine der ha¨ufigsten klinischen Komplikationen darstellt.
Neben dem Einbringen von zusa¨tzlichen Streben in Form von inferomedialen Schrauben,
gibt es auch die Mo¨glichkeit das fehlende mediale Knochenmaterial durch eine ossa¨re
Augmentation zu ersetzten. Dabei kommen verschiedene Knochen zur Defektauffu¨llung
in Betracht (siehe Kapitel 1.5.3). Eine Augmentation soll bei instabilen proximalen
Humerusfrakturen die Stabilita¨t des Gesamtkonstruktes durch eine mediale Abstu¨tzung
erho¨hen und die Komplikationsrate nach operativen Eingriffen senken. Des Weiteren ist
das Einbringen von Kalziumphosphat (Gardner et al., 2007a, Somasundaram et al., 2013)
oder Polymethylmethacrylat (PMMA) durch kanulierte Schrauben (Unger et al., 2012)
zur Stabilita¨tserho¨hung der osteoporotischen Knochenstruktur mo¨glich.
1.5.1 Inferomediale Schrauben
Inferomediale Schrauben, sogenannte Kalkarschrauben, sollen zur Unterstu¨tzung der
medialen Sa¨ule bei proximalen Humerusfrakturen dienen. Ihr Name ist auf die sogenannte
Kalkarregion zuru¨ckzufu¨hren. Sie befindet sich im inferomedialen Bereich des Gelenkkopfes
(Ertl, 2013) und stellt eine Region mit hoher Knochendichte dar (Weigel et al., 2011).
Daher bietet der Kalkar die Mo¨glichkeit einer stabilen Verankerung von Schrauben. Brianza
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et al. (2012) konnten nachweisen, dass es, je nach Region, signifikante Unterschiede bei
der Verankerung von Schrauben im Humeruskopf gibt. Generell es gibt eine Korrelation
zwischen Knochenmasse und mechanischer Festigkeit (Lill et al., 2002).
Osteosyntheseplatten erlauben entweder die Einbringung von einer Kalkarschraube, so z.B.
bei der Humeral SaturePlate
TM
(Arthrex R©, Naples, USA) oder von zwei Kalkarschrauben,
wie u.a. bei der PHILOS Platte (Synthes, Inc., West Chester, USA). Die inferomediale
Schrauben werden bei der PHILOS Platte in Reihe E eingebracht (siehe Abbildung
1.4). Es handelt sich um winkelstabile Schrauben mit Vollgewindekopf und festgelegter
Verlaufsrichtung. Die beiden inferomedialen Kalkarschrauben beginnen am lateralen
Rand des Humerus, leicht unterhalb des Collum chirurgicum und nehmen dann einen
divergierenden Verlauf nach kranial medial zum inferioren Bereich des Caput humeri, der
Kalkarregion (Babst und Schmidt, 2002).
Osterhoff et al. (2011b) analysierten, in einer klinischen Studie, den Einfluss von infero-
medialen Schrauben auf die sekunda¨ren Repositionsverluste und das Komplikationsprofil.
Patienten mit 2-, 3- oder 4-Segmentfrakturen des proximalen Humerus wurden mit einer
PHILOS Platte versorgt. Bei einem Teil des Patientenkollektivs wurden zusa¨tzlich Kalkar-
schrauben eingebracht. Nach einem durchschnittlichen Beobachtungszeitraum von sechs
Monaten konnte ein signifikant geringerer sekunda¨rer Repositionsverlust in der Gruppe
mit Kalkarschrauben festgestellt werden (mittlerer sekunda¨rer Repositionsverlust: Gruppe
mit Kalkarschrauben: 0,77± 1,44 mm, Gruppe ohne Kalkarschrauben: 2,56± 2,65 mm,
p = 0,01). Bezu¨glich weiterer Komplikationen wie z.B. Gelenkfla¨chenperforationen oder
Verletzungen des Nervus axillaris konnten keine signifikanten Unterschiede verzeichnet
werden. Anhand der Ergebnisse schlussfolgerten die Autoren der Studie, dass die Ver-
wendung von inferomedialen Schrauben zu einer Senkung sekunda¨rer Repositionsverluste
fu¨hren kann.
In einer prospektiven Studie von Gardner et al. (2007a) konnten a¨hnliche Beobach-
tungen gemacht werden. Auch hier erfolgte die Versorgung von Patienten mit 2-, 3-
und 4-Segmentfrakturen des proximalen Humerus mit einer PHILOS-Platte. Es wurden
Frakturen mit und ohne medialer Abstu¨tzung unterschieden. Eine mediale Abstu¨tzung
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war definiert als medial impaktierte Fraktur, korrekt anatomisch repositionierte Fraktur
oder Verwendung von Kalkarschrauben. Sechs Monate postoperativ war der Ho¨henverlust
des Humeruskopfes, als Marker fu¨r einen Repositionsverlust, signifikant geringer in der
Gruppe mit medialer Unterstu¨tzung (mittlerer Ho¨henverlust: mit medialer Unterstu¨tzung:
1,2± 1,4 mm, ohne mediale Unterstu¨tzung: 5,8± 3,9 mm, p < 0.001). Eine ada¨quate
mediale Abstu¨tzung, durch erhaltenen medialen Kontakt oder Einbringen von zusa¨tzlichen
Schrauben in die inferomediale Region, spielte somit eine entscheidende Rolle fu¨r einen
mo¨glichst geringen postoperativen Repositionsverlust.
Zhang et al. (2011) fu¨hrten ebenfalls eine klinische Studie zum Effekt von inferomedialen
Schrauben auf den Repositionsverlust durch. Bei der Auswertung wurde eine Unter-
scheidung zwischen 2-, 3- und 4-Segmentfrakturen vorgenommen und nur fu¨r 3- und
4-Segmentfrakturen ein signifikant geringerer Repositionsverlust bei der Verwendung von
Kalkarschrauben nachgewiesen.
Fu¨r 3-Segmentfrakturen wurde das klinische Ergebnis geringerer Repositionsverluste
bereits von Ponce et al. (2013), durch den In-vitro-Nachweis einer signifikant ho¨heren Ver-
sagenslast bei der Verwendung von zusa¨tzlichen inferomedialen Schrauben, biomechanisch
besta¨tigt. Eine biomechanische Untersuchung zu den Auswirkungen von inferomedialen
Schrauben bei 2-Segmentfrakturen liegt noch nicht vor.
1.5.2 Dynamische Verriegelungsschrauben
Die Dynamic Locking Screw (DLS) (Synthes, Inc., West Chester, USA) ist eine dynamische
Verriegelungsschraube. Sie kann in Kombination mit den herko¨mmlichen winkelstabilen
Osteosyntheseplatten von der Firma Synthes, Inc. (West Chester, USA) verwendet werden.
Die Besonderheit gegenu¨ber konventionellen winkelstabilen Schrauben stellt ihr spezieller
Aufbau aus zwei Elementen, Hu¨lse und Stift, dar (siehe Abbildung 1.6). Die a¨ußere Hu¨lse
besitzt das Gewinde zur Verankerung der Schraube im Knochen. Im Inneren der Hu¨lse
befindet sich ein Stift, der den Schraubenkopf tra¨gt. Der Schraubenkopf weist, wie die
herko¨mmlichen winkelstabilen Schrauben, ein Gewinde zur Verankerung in der Platte auf.
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Zwischen Stift und Hu¨lse befindet sich ein Hohlraum. Dieser la¨sst Bewegungen zwischen
den beiden Elementen, und damit zwischen Knochen und Platte, zu.
Abbildung 1.6: Darstellung des
”
pin-sleeve“ Design der DLS aus Synthes GmbH (2011)
In den Broschu¨ren
”
DLS Dynamic Locking Screw“ (Synthes GmbH, 2011) und
”
DLS
Dynamic Locking Screw: Boosting biological bone healing“ (Synthes GmbH, 2012) wird
von der Firma Synthes, Inc. (West Chester, USA) beschrieben, welche Vorteile der neue
Schraubentyp DLS aufweisen soll.
Durch das sogenannte
”
pin-sleeve“ Design sollen multidirektionale Bewegungen auf der
Seite der Osteosyntheseplatte mo¨glich sein. Dadurch soll es zu einer nahezu parallelen
Bewegung der beiden Frakturenden zueinander kommen. Die Mikro-Bewegungen der
dynamischen Verriegelungsschraube betragen bei der 3,7 mm Schraube eine maximale
Auslenkung von 0,2 mm und bei der 5,0 mm Schraube von 0,35 mm. Klinisch soll die
Dynamik der winkelstabilen Schrauben die plattennahe Kallusbildung verbessern und zu
einer gleichma¨ßigen zirkumferenziellen Kallusbildung fu¨hren. Konventionelle winkelsta-
bile Systeme weisen zum Teil eine asymmetrische Kallusbildung durch eine verringerte
Fragmentbewegung an der Seite der Platte auf (Do¨bele et al., 2012). Eine homogenere
Verteilung der Last soll durch die DLS ebenfalls mo¨glich sein. Dem Chirurgen soll durch
die Verwendung der dynamischen Verriegelungsschraube ermo¨glicht werden die Steifigkeit
des Gesamtkonstrukts zu reduzieren.
Neben der Innovation der Kombination aus Winkelstabilita¨t und Dynamik, welche der Un-
terstu¨tzung des biologischen Heilungsprozesses dienen soll, wurden weitere Modifikationen
vorgenommen. Der Schraubenkopf besitzt ein sternfo¨rmiges Profil, welches einer besseren
U¨bertragung des Drehmoments dienen soll. Das Schraubenende ist abgerundet und soll
Weichteilirritationen sowie Schraubenperforationen der Gelenkfla¨che verringern. Zudem
verfu¨gt das Schraubenende u¨ber ein ”five flute design”, welches die Schraubeninsertion
erleichtern soll. Die verwendete Cobalt-Chrom-Molybda¨n Legierung soll eine einfachere
15
Kapitel 1 - Einfu¨hrung
Implantatentfernung ermo¨glichen, da es laut Firma Synthes, Inc. (West Chester, USA)
zu einem geringeren Einwachsen, im Vergleich zu den herko¨mmlichen Titan-Schrauben,
kommt.
Zur Zeit gibt es wenig Literatur zu den biomechanischen Eigenschaften der dynamischen
Verriegelungsschraube (Do¨bele et al., 2010). Zudem liegt nur eine In-vivo-Untersuchung
im Schafmodell (Plecko et al., 2013) und eine klinische Studie (Freude et al., 2013) vor.
Somit ko¨nnen momentan kaum Aussagen daru¨ber getroffen werden, ob es signifikante
Unterschiede zwischen der Verwendung von herko¨mmlichen winkelstabilen Schrauben
und dynamischen Verriegelungsschrauben gibt.
1.5.3 Kno¨cherne Augmentation
Als physiologisches Material zur Unterstu¨tzung der medialen Sa¨ule kommen verschiedene
ossa¨re Transplantate in Betracht.
Mehrere biomechanische und klinische Untersuchungen liegen bereits zur Verwendung
von Allografttransplantaten, in Form von langen Streben der Fibula, vor (Bae et al.,
2011, Chow et al., 2012, Gardner et al., 2008, Hettrich et al., 2012, Matassi et al., 2012,
Mathison et al., 2010, Neviaser et al., 2011a,b, Osterhoff et al., 2011a).
Gardner et al. (2008) zeigten bereits 2008 in einer klinischen Studie vielversprechende
Ergebnisse zur Verwendung von Allograftransplantaten der Fibula. Zum einen diente das
intramedulla¨r eingebrachte ossa¨re Transplantat als intraoperative Repositionshilfe und
zum anderen als postoperative Stabilisierung der medialen Sa¨ule. Alle Frakturen heilten
ohne Repositionsverlust aus. Zudem zeigten die Transplantate eine gute Integration
in den proximalen Humerus. Weitere Arbeitsgruppen, die den klinischen Effekt einer
Augmentation durch ein fibulares Allografttransplantat untersuchten, besta¨tigten die
Verringerung von Repositionsverlusten (Hettrich et al., 2012, Matassi et al., 2012, Neviaser
et al., 2011a).
Bae et al. (2011), Chow et al. (2012) und Mathison et al. (2010) fu¨hrten biomechani-
sche Studien zur Verwendung von Fibulastreben durch. Das intramedulla¨r eingebrachte
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Knochenmaterial erho¨hte die initiale Steifigkeit und die Versagenslast. Zudem wurde eine
geringere Relativbewegung im Frakturspalt verzeichnet. Die zur Kallusbildung erforderli-
chen Mikrobewegungen blieben jedoch erhalten (Mathison et al., 2010). Weitere Vorteile,
die von den Autoren der Studien genannt werden, sind ein optimaler Durchmesser der
Fibulastreben fu¨r die Positionierung im Markraum des Humerus und eine angemessene
Kompressionssteifigkeit. Die Kra¨fte werden u¨ber den intramedulla¨ren Fibulastift zwischen
Humeruskopf und -schaft u¨bertragen. Zudem muss das ossa¨re Material nicht im Rahmen
einer Materialentfernung wieder entnommen werden, sondern kann im Ko¨rper verbleiben.
Es gibt jedoch auch potenzielle Nachteile bei der Verwendung von Fibulastreben. Gardner
et al. (2008) beschreiben in einer Studie die operative Technik zur Einbringung des
Fibulastifts in den Markraum. Ha¨ufig wird ein anterolateraler Deltaspilt genutzt, um
den Knochenstab einzufu¨hren (Gardner et al., 2008). Dieser Zugangsweg scha¨digt den
Musculus deltoideus und es besteht das Risiko den Nervus axillaris zu verletzen. In Studien
von Hepp et al. (2008) und Osterhoff et al. (2011b) konnte nachgewiesen werden, dass ein
deltopektoraler Zugang zu geringeren Scha¨den sowie zu besseren klinischen Ergebnissen
fu¨hrt. Die feste Verankerung des Fibulamaterials im Markraum des Humerus bringt,
bei der Notwendigkeit einer sekunda¨ren Prothesenimplantation, zudem mo¨glicherweise
die Schwierigkeit mit sich, dass das Knochenmaterial den erforderlichen Raum fu¨r die
Prothesenimplantation verlegt.
Allgemeingu¨ltige Nachteile von Knochentransplantaten sind eine limitierte Verfu¨gbarkeit,
Infektionsrisiken und hohe Kosten (Gardner et al., 2008).
Kim et al. (2012) vero¨ffentlichten klinische Ergebnisse zur Verwendung von autologem
iliacalen Knochenmaterial, um die mediale Sa¨ule bei 4-Segmentfrakturen des proximalen
Humerus wieder aufzubauen. Mit dieser Methode der medialen Unterstu¨tzung konnten
ebenfalls sehr gute Ergebnisse erzielt werden. Bei den 21 in die Studie eingeschlossenen
Patienten kam es weder zu avaskula¨ren Nekrosen, noch zu Implantat- oder Repositionsver-
sagen. Der Neer Score, mit einem Maximalwert von 100 Punkten, wies mit 92 erreichten
Punkten ein sehr gutes Ergebnis auf. In einer Studie von Atalar et al. (2007) wurden
ebenso intraoperativ iliacale Transplantate bei proximalen Humerusfrakturen verwendet
17
Kapitel 1 - Einfu¨hrung
und ein gutes klinisches Ergebnis nachgewiesen. Alle Frakturen heilten innerhalb von
sechs bis acht Wochen. Der durchschnittliche Constant Score betrug 81,5 Punkte (100
Punkte: Maximalwert, 80-89 Punkte: Kategorie
”
gut“) und der mittlere Disabilities of
the Arm, Shoulder and Hand Score (DASH Score) betrug 23 Punkte (0 Punkte: optimale
Funktion, 100 Punkte: maximale Behinderung).
Russo et al. (2008) verwendeten dreiecksfo¨rmige spongio¨se Knochenspa¨ne, um eine
Knochenbru¨cke zwischen Humeruskopf und Schaft herzustellen. Die postoperativen
Nachuntersuchungen ergaben, bei 20 ausgeheilten Frakturen, 18 Fa¨lle mit sehr guter
anatomischer Rekonstruktion. Bei zwei Patienten zeigte sich eine Valgusfehlstellung des
proximalen Humerus.
Die Literatur zeigt, dass derzeit klinisch verschiedene ossa¨re Augmentationen, jedoch
vorrangig der Nutzen von Fibulastreben bei instabilen proximalen Humerusfrakturen,
untersucht werden. Biomechanische Studien zu den Eigenschaften der Knochenmaterialen
liegen bisher lediglich fu¨r fibula¨re Streben vor (Bae et al., 2011, Chow et al., 2012,
Mathison et al., 2010). Die aufgefu¨hrten mo¨glichen Nachteile von einer in den Markraum
eingebrachten Fibulastrebe sollten dazu anregen, weitere ossa¨re Materialen zu pru¨fen.
Dabei sollte unter anderem den U¨berlegungen nachgegangen werden, welche allogenen
Knochentransplantate in einem angemessenen Umfang zur Verfu¨gung stehen und ob
diese ossa¨ren Materialien geeignete mechanische Eigenschaften zur Unterstu¨tzung der
medialen Sa¨ule aufweisen. Zudem sollte u¨ber eine Einpassung des Transplantats in
die Defektzone nachgedacht werden, um zum einen die Verlegung des Markraums zu
reduzieren und zum anderen einen deltopektoralen Zugang zu ermo¨glichen. Denkbar
wa¨re zum Beispiel die Verwendung eines kortikospongio¨sen Spans vom Femurkopf. Beim
Einsatz einer Totalendoprothese des Hu¨ftgelenks kann eine Hu¨ftkopfspende erfolgen.
Durch Aufbereitung des Caput femoris ko¨nnte bei der Versorgung instabiler proximaler
Humerusfrakturen ein femoraler kortikspongio¨ser Span in die Defektzone eingepasst
werden. Untersuchungen zur Verwendung eines solchen Femurkopftransplantats liegen
zur Zeit in der Literatur nicht vor.
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2 Fragestellung
Ziel der vorliegenden Studie war es, anhand einer instabilen 2-Segmentfraktur des proxima-
len Humerus, den biomechanischen Effekt einer medialen Unterstu¨tzung zu untersuchen.
Es wurde eine winkelstabile Plattenosteosynthese mit verschiedenen Schraubenkonfigura-
tionen und -typen sowie eine Knochenspanaugmentation zur medialen Versta¨rkung ver-
wendet. Anhand der biomechanischen Erkenntnisse sollten Ru¨ckschlu¨sse fu¨r den klinischen
Gebrauch ermo¨glicht werden. Die In-vitro-Analyse von Steifigkeiten und interfragmenta¨ren
Bewegungen verfolgte das u¨bergeordnete Ziel der Komplikationsratenreduktion bei plat-
tenosteosynthetischer Versorgung proximaler Humerusfrakturen mit medialer Defektzone
im klinischen Alltag.
In der vorliegenden biomechanischen Studie wurde hierzu folgenden Fragestellungen
nachgegangen:
1.) Kommt es durch die Verwendung von zusa¨tzlichen inferomedialen Schrauben zur
Erho¨hung der Steifigkeit des Gesamtkonstrukts mit erho¨hter Versagenslast und geringerer
interfragmenta¨rer Bewegung im Vergleich zu Konstrukten ohne Kalkarschrauben?
2.) Wie ist der Effekt bei der Verwendung von dynamischen Verriegelungsschrauben
auf die Steifigkeit des Gesamtkonstruktes, die Versagenslast und die interfragmenta¨re
Bewegung im Vergleich zu konventionellen Schrauben?
3.) Erweist sich ein kortikospo¨ngio¨ser Span vom Femurkopf biomechanisch als geeignetes
Material, um einen Defekt im Bereich der medialen Kortikalis aufzufu¨llen? Wird hierdurch
die Steifigkeiten der Osteosynthese erho¨ht und die Fragmentbewegung effektiv gesenkt?
19
Kapitel 2 - Fragestellung
Zur Beantwortung der aufgefu¨hrten Fragen musste ein geeigneter Versuchsaufbau ent-
wickelt werden, der es ermo¨glichte Steifigkeiten, interfragmenta¨re Bewegungen und die
Versagenslast der unterschiedlichen Fixationssysteme zu bestimmen und zu vergleichen.
Zudem wurden zu Beginn der Arbeit drei Hypothesen auf der Grundlage der Fragestellung
aufgestellt, welche an Hand der Vesuchsergebnisse mit Hilfe von statistischen Tests belegt
beziehungsweise widerlegt werden sollten.
Die zugrundeliegenden Hypothesen lauteten:
1.) Zusa¨tzliche inferomediale Schrauben fu¨hren zu einer signifikanten Unterstu¨tzung der
medialen Sa¨ule.
2.) Dynamische Verriegelungsschrauben ermo¨glichen, durch ihr
”
pin-sleeve“ Design, eine
signifikante Reduktion der axialen Steifigkeit und damit signifikant ho¨here interfragmenta¨re
Bewegungen.
3.) Der kortikospongio¨se Span vom Caput femoris ist, durch eine signifikante Stabilisierung
des Gesamtkonstruktes, ein geeignetes Material zur ossa¨ren Auffu¨llung einer medialen
Defektzone.
20
3 Materialien und Methoden
3.1 Pra¨parate
Bei der vorliegenden biomechanischen Studie wurden verschiedene Varianten der plat-
tenosteosynthetischen Versorgung proximaler Humerusfrakturen am humanen Pra¨parat
getestet. Alle gewonnenen Daten beziehen sich auf Versuchsreihen mit biologischem
Knochenmaterial von humanen Spenderknochen. Kunstknochen kamen ausschließlich in
Vorversuchen zur Anwendung.
Der Ethikantrag (Nr.1395-2012) zur vorliegenden Studie wurde von der Ethikkommmission
der Medizinischen Hochschule Hannover (MHH), mit dem Vorsitzenden Prof. Dr. H. D.
Tro¨ger, genehmigt (siehe Anlage, Abbildung 5.2).
3.1.1 Versuchskollektiv und Gruppenzuteilung
Es wurden 50 unfixierte, frisch gefrorene, humane Humeri (Science Care R© Inc., Phoe-
nix, USA) von 25 Spenderinnen auf zwei biomechanische Arbeiten mit identischem
Versuchsaufbau sowie u¨bereinstimmender Versuchsdurchfu¨hrung aufgeteilt, welche zwei
Fragestellungen beantworten sollten:
”
Zusa¨tzliche inferomediale Schraube bei Nagelosteosynthese proximaler Humerusfraktu-
ren? Eine biomechanische Untersuchung am humanen Pra¨parat“ - in der Dissertation von
Frau Lisa Bauer bearbeitet (Mitglied der Arbeitsgruppe, vgl. Katthagen et al. (2015)).
”
Biomechanische Untersuchungen zur medialen Unterstu¨tzung bei proximalen Humerus-
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frakturen - Einfluss von inferomedialen Schrauben, dynamische Verriegelungsschrauben
und medialer Knochenspanaugmentation“ - in der vorliegenden Arbeit untersucht.
Zwei der 50 Knochen wurden, aufgrund einer im Ro¨ntgenbild festgestellten, ausgeheilten
Fraktur, aus dem Kollektiv ausgeschlossen und fu¨r Vorversuche verwendet. Zur Bearbei-
tung der Thematik der Plattenosteosynthese wurden 32 humane Pra¨parate, randomisiert
auf vier Gruppen, verwendet. Die verbleibenden 16 Humeri wurden auf zwei Gruppen
verteilt, mittels Nagelosteosynthese versorgt und in einer gesonderten Arbeit vorgestellt
(Katthagen et al., 2015).
Jede Gruppe enthielt sowohl rechte als auch linke Humeri. Die Festlegung der Grup-
pengro¨ße unterlag einer Poweranalyse. Fu¨r eine Gruppengro¨ße von acht Pra¨paraten pro
Gruppe wurde, bei einem Signifikanzniveau von 0,05 und der Annahme einer klinischen
Relevanz ab einer Differenz von 20 %, eine Power von 0,89 ermittelt.
Mittels Varianzanlyse, engl. analysis of variance (ANOVA), wurden die Pra¨parateigenschaften
der Gruppen (Alter, Gro¨ße und Gewicht der Spender, Humerusla¨nge, Umfang am Collum
chirurgicum, BMD und NSA des Knochen) auf statisch signifikante Unterschiede u¨berpru¨ft,
um eine Vergleichbarkeit der Testergebnisse zwischen den Gruppen gewa¨hrleisten zu
ko¨nnen. Es wurden keine statisch signifikanten Unterschiede festgestellt (Alter der Spen-
der, p = 0,94; Gro¨ße, p = 0,53; Gewicht, p = 0,59; Humerusla¨nge p = 0,60; Umfang am
Collum chirurgicum, p = 0,15; BMD, p = 0,70; NSA, p = 0,54).
3.1.2 Humane Humeri - pra¨paratspezifische Messungen
Das durchschnittliche Alter der Spenderinnen der 32 verwendeten Humeri betrug 78± 11
Jahre. Gezielt wurde ein Kollektiv von ausschließlich weiblichen Spendern im ho¨heren
Lebensalter ausgewa¨hlt, da proximale Humerusfrakturen vor allem bei a¨lteren Frauen mit
Osteoporose auftreten (siehe Kapitel 1.2.1).
Die durchschnittliche Ko¨rpergro¨ße der Spenderinnen lag bei 1,59 ± 0,07 m und das
durchschnittliche Ko¨rpergewicht bei 59,28± 15,44 kg.
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Die Daten zu den Spenderinnen konnten aus dem
”
Donor Summary Report“ von Science
Care R© Inc. (Phoenix, USA) entnommen werden.
Zudem wurden die Spenderknochen vermessen und die La¨nge (MW 30,17±1,34 cm) sowie
der Umfang am Collum chirurgicum (MW 6,81± 0,50 cm) mittels Maßband bestimmt.
Vor der Testung wurde jeder Humerus im anteroposterioren und seitlichen Strahlengang
gero¨ntgt (Standard Siemens Ro¨ntgengera¨t, Belichtungseinstellungen: Spannung 50 kV,
elektrische Ladung 1,60 A s, Belichtungszeit 5,71 ms, Vokus-Film-Abstand 1 m) (siehe
Abbildung 3.1). Mit Hilfe der Ro¨ntgenaufnahmen wurden relevante Pathologien, wie
Frakturen oder Knochentumore, ausgeschlossen und der Kopf-Schaft-Winkel, engl. neck-
shaft-angle (NSA), bestimmt.
(a) Anteroposteriorer Strahlengang (b) Seitlicher Strahlengang
Abbildung 3.1: Ro¨ntgenbilder eines linken Humerus vor der Testung
Zur Winkelbestimmung wurde eine Tangente am Collum anatomicum gezogen und an diese
ein 90◦ Winkel angelegt. Der Winkel zwischen einer Senkrechten durch die Schaftachse
und dem 90◦ Winkel stellt den NSA dar (siehe Abbildung 3.2). Der Mittelwert des NSA
lag bei 128,91 ± 4,15◦ (Normwert: 130◦ (Aumu¨ller et al., 2006, Schiebler und Korf,
2007)).
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Abbildung 3.2: Bestimmung des Kopf-Schaft-Winkels, engl. neck-shaft-angle (NSA), am
Beispiel eines rechten Humerus
Neben der radiologischen Untersuchung wurde eine BMD-Messung (Knochendichte-
messung) mittels Dual-Ro¨ntgen-Absorptiometrie, eng. dual energy X-ray absorptiome-
try (DEXA) (Discovery QDR Series; Software: QDR Windows XP Operation System;
Hologic R©, Bedford, USA), durchgefu¨hrt. Die Knochendichte wurde in den Bereichen
Humeruskopf und Schaft auf einer La¨nge von 22 cm bestimmt, da dieser Abschnitt
des Oberarmknochens fu¨r die spa¨tere Testung verwendet wurde (siehe Kapitel 3.1.3
Abbildung 3.3(a)). Die Ergebnisse der DEXA-Messung sind in der Tabelle 3.1 dargestellt.
Der mittlere BMD der 32 Humeri betrug 0,59± 0,13 g
cm2
Tabelle 3.1: Mittelwerte (MW) und Standardabweichungen (SD) in g
cm2
fu¨r die Knochen-
dichtemessungen der vier Gruppen
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
Gruppe BS Gruppe KS Gruppe DLS Gruppe FA
Knochendichte
MW 0,55 0,58 0,63 0,60
(SD) (0,10) (0,12) (0,14) (0,16)
3.1.3 Humane Humeri - Pra¨paration und Osteosynthese
Die unfixierten, frisch gefrorenen, humanen Humeri waren bereits vom Weichteilmantel be-
freit und wurden bei -20 ◦C gelagert. Unmittelbar vor der Osteosynthese wurden die Humeri
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u¨ber Nacht bei 4 ◦C aufgetaut und anhand eines standardisierten Pra¨parationsverfahrens
fu¨r die biomechanische Testung vorbereitet.
Durch Anfeuchten mit physiologischer Kochsalzlo¨sung wurde eine Austrocknung der
Humeri verhindert. Nach der Entfernung von verbliebenen Weichteilanhaftungen, erfolgte
eine Ku¨rzung der Pra¨parate auf eine La¨nge von 22 cm mittels oszillierender Sa¨ge (siehe
Abbildung 3.3(a)).
(a) 22 cm: La¨nge
des geku¨rzten Hu-
merus, 4 cm: Ein-
bettungstiefe
(b) Zentriertes Eingießen
des Humerusschaftes in
einen schmalen Einbet-
tungszylinder
(c) Bestimmung
der Plattenho¨he
und Osteosynthese
mittels PHILOS
Platte
(d) Darstellung des 1cm
breiten Osteotomiespalts
am Beispiel der Gruppe BS
Abbildung 3.3: Vorbereitung der Humeri fu¨r die Testung
Um eine stabile Fixierung des Humerus zu erlangen, wurde der Schaft 4 cm tief in einem
schmalen Einbettungszylinder aus Aluminium in Gießharz (RenCast R© FC 53 Isocyanate/
FC 53 Polyol, Huntsman, Salt Lake City, USA) eingegossen. Bei diesem Vorgang wurde das
Caput humeri durch vier Stellschrauben in einer Metallhu¨lse gehalten, sodass distal eine
exakt senkrechte und zentrierte Ausrichtung des Humerusschafts im Einbettungszylinder
erfolgen konnte (siehe Abbildung 3.3(b)). Anschließend wurde der flu¨ssige Kunstharz in
den distalen Zylinder eingegossen und ha¨rtete 30 min aus. Ein ausreichender Abstand
zwischen der Kunststofffixierung und der darauf folgenden Plattenosteosynthese war
sichergestellt. Das Implantat kam nicht mit dem Gießharz in Kontakt.
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Die 90 mm lange PHILOS Platte diente bei der vorliegenden Arbeit als winkelstabile
Platte fu¨r die vier Osteosynthesegruppen. Die Osteosynthese wurde von einem erfahrenen
Chirurgen unter Beachtung der Herstellerangaben durchgefu¨hrt (siehe Kapitel 3.2). Die
Plattenho¨he wurde einheitlich ermittelt, indem ein Kirschnerdraht in das proximale
Fu¨hrungsloch eines, an der PHILOS Platte angebrachten, Zielgera¨ts eingefu¨hrt wurde
und auf den Apex des Caput humeri aufgelegt wurde (siehe Abbildung 3.3(c)). Die Platte
wurde mit bester anatomischer Positionierung am Humerus anliegend, dorsal des Sulcus
intertubercularis und 10 mm distal der Spitze des Tuberculum majus angebracht.
Die Ho¨he der Osteotomie wurde anhand der Osteosyntheseplatte festgelegt. Es handelte
sich um eine transversale, 10 mm breite Osteotomie mittels oszillierender Sa¨ge, zur Simu-
lation einer instabilen 2-Segmentfraktur (Neer Typ III, AO 11-A3). Die erste Frakturlinie
verlief auf der Ho¨he der Schraubenlo¨cher fu¨r die Kalkarschrauben (Reihe E, siehe Kapitel
3.2). Die zweite Osteotomie erfolgte 10 mm proximal davon (siehe Abbildung 3.3(d)).
Auf die Osteotomie folgte das Einbringen zusa¨tzlicher Elemente zur medialen Un-
terstu¨tzung, wie den Kalkarschrauben und dem kortikospongio¨sen Knochenspan (siehe
Kapitel 3.2.1, 3.2.2, 3.2.3).
(a) Anteroposteriorer Strahlen-
gang
(b) Seitlicher Strahlengang
Abbildung 3.4: Ro¨ntgenkontrolle der korrekten Schraubenlage im Humeruskopf am Bei-
spiel der Gruppe KS
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In einer darauffolgenden Ro¨ntgenkontrolle mittels C-Bogen (mobiles C-Bogen-System mit
Bildversta¨rker, Philips Healthcare) wurde die Osteosynthese mit subchondraler Schrauben-
lage u¨berpru¨ft (siehe Abbildung 3.4). Die biomechanische Testung erfolgte im direkten
Anschluss.
3.2 PHILOS Platte mit Basisschraubenkonfiguration
In der Gruppe
”
Basisschraubenkonfiguration (BS)“ wurden die Schraubenlo¨cher in Reihe A,
B, C, G und H mit LCP-Verriegelungsschrauben und in Reihe F mit einer Kortikalisschraube
besetzt (siehe Abbildung 3.5). Es wurden keine Elemente zur Unterstu¨tzung der medialen
Sa¨ule eingebracht.
(a) Seitenansicht (b) Ru¨ckansicht mit alphabeti-
scher Bezeichnung der Schrau-
benlochebenen A-H
Abbildung 3.5: PHILOS Plattenosteosynthese mit Basisschraubenkonfiguration -
Gruppe BS
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3.2.1 Zusa¨tzliches Einbringen von inferomedialen Schrauben
In der Gruppe
”
Kalkarschraubenkonfiguration (KS)“ wurden in Reihe E zusa¨tzlich zwei
winkelstabile inferomedialen Schrauben, sogenannte Kalkarschrauben, eingebracht (siehe
Abbildung 3.6). Sie verliefen durch den Frakturspalt der simulierten 2-Segmentfraktur
am Collum chirurgicum. Die Besetzung der weiteren Schraubenlo¨cher erfolgte wie der in
Gruppe BS.
(a) Seitenansicht (b) Vorderansicht
Abbildung 3.6: PHILOS Plattenosteosynthese mit zwei zusa¨tzlichen Kalkarschrauben -
Gruppe KS
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3.2.2 Verwendung von dynamischen Verriegelungsschrauben
Das neue dynamische Schraubendesign wurde in der Gruppe
”
Dynamic Locking Screw
(DLS)“ biomechanisch untersucht. Die Besetzung der PHILOS Platte erfolgte mit insge-
samt acht dynamischen Verriegelungsschrauben in den Reihen A, B, C und E. Somit wurde
auch der Bereich der inferomedialen Kalkarschrauben mit zwei dynamischen Schrauben
besetzt. Im Schaftbereich wurde in Reihe F eine Kortikalisschraube und in Reihe G und
H jeweils eine konventionelle, nicht flexible, winkelstabile Schraube verwendet (siehe
Abbildung 3.7).
(a) Seitenansicht (b) Ru¨ckansicht
Abbildung 3.7: PHILOS Plattenosteosynthese mit acht dynamischen Verriegelungsschrau-
ben im Humeruskopfbereich - Gruppe DLS
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3.2.3 Kortikospongio¨se Knochenspanaugmentation vom Caput
femoris
In der Gruppe
”
Femurkopf Allograft (FA)“ wurde die Eignung eines kortikospongio¨sen
Spans vom Caput femoris als unterstu¨tzendes Knochenmaterial fu¨r instabile proximale
Humerusfrakturen getestet. Es wurde die gleiche Schraubenkonfiguration wie in der
Gruppe KS mit zwei Kalkarschrauben verwendet und zusa¨tzlich ein Knochenspan vom
humanen Femurkopf in den Frakturspalt eingebracht (siehe Abbildung 3.8). Bei dem
Transplantat vom Caput femoris handelte es sich um allogenes Material. Fu¨nf Patienten,
die mit einer Totalendoprothese des Hu¨ftgelenks versorgt wurden, stellten ihren Femurkopf,
welcher sonst verworfen worden wa¨re, als Knochenspende zur Verfu¨gung. Es handelte sich
um drei weibliche und zwei ma¨nnliche Spender. Das durchschnittliche Alter der Spender
betrug 79± 6 Jahre. Direkt nach der operativen Versorgung der Patienten wurden die
Femurko¨pfe der Studie zur Verfu¨gung gestellt.
Der Aufkla¨rungsbogen sowie die Einwillungserkla¨rung zur Spende sind in den Anlagen
unter 5.3 und 5.4 zu finden.
(a) Seitenansicht (b) Vorderansicht
Abbildung 3.8: PHILOS Plattenosteosynthese mit zwei zusa¨tzlichen Kalkarschrauben und
femoraler Knochenspanaugmentation - Gruppe FA
Die Femurko¨pfe wurden mit Hilfe physiologischer Kochsalzlo¨sung vor Austrocknung
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geschu¨tzt. Eine standardisierte DEXA-Messung der entnommenen Capitium femoris
wurde durchgefu¨hrt (siehe Tabelle 3.2). Die durchschnittliche Knochendichte der fu¨nf
Femurko¨pfe betrug 0,78± 0,10 g
cm2
.
Tabelle 3.2: Knochendichte in g
cm2
der Femurko¨pfe
Femurkopf Nr. 1 Nr. 2 Nr. 3 Nr. 4 Nr. 5
Knochendichte 0,78 0,87 0,64 0,70 0,91
Aus jedem Femurkopf wurden zwei Knochenspa¨ne entnommen (siehe Abbildung 3.9(a)).
Bei zwei Femurko¨pfen musste jeweils ein Knochenspan, aufgrund einer Zyste im Entnah-
mebereich, verworfen werden. Insgesamt wurden acht Knochenspa¨ne fu¨r die acht Humeri
der in Gruppe FA gewonnen.
(a) Entnahme von zwei Knochenspa¨nen
aus einem Femurkopf mittels oszillierender
Sa¨ge
(b) Zwei femorale kortikospongio¨se Knochenspa¨ne
mit den Maßen 20 mm x 15 mm x 11 mm
(c) Einbringung
des Knochenspans,
der Pfeil zeigte die
Einfu¨hrung von ventral
(d) Verankerung
des Knochenspans
im Frakturspalt
durch leichte
Hammerschla¨ge
(e) Darstellung des
in den Frakturspalt
impaktierten
Femurkopfspans
(f) Radiologische
Kontrolle der
Knochenspanaug-
mentation
Abbildung 3.9: Vorgehen bei der femoralen Knochenspanaugmentation in der Gruppe FA
Die Entnahme des Knochenkeils erfolgte auf mittlerer Ho¨he des medialen Femurkopfes
mittels oszillierender Sa¨ge (siehe Abbildung 3.9(a)). Die Maße des Spans waren festgelegt
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auf eine La¨nge von 20 mm, eine Breite von 15 mm und eine Ho¨he von 11 mm (siehe
Abbildung 3.9(b)). Der Knochenkeil wies eine kortikospongio¨se Struktur auf. Er wurde von
ventral, mit Hilfe leichter Hammerschla¨ge, in den 10 mm breiten Frakturspalt eingebracht
(siehe Abbildung 3.9(d)). Der Knochenspan saß fest impaktiert und an den Ra¨ndern
abschließend im Frakturspalt (siehe Abbildung 3.9(e)). Nach einer radiologischen Kontrolle
(siehe Abbildung 3.9(f)) wurde mit der biomechanischen Testung begonnen.
3.3 Versuchsbeschreibung
Die Versuche wurden im Labor fu¨r Biomechanik und Biomaterialien, dem Forschungslabor
der Orthopa¨dischen Klinik der Medizinischen Hochschule Hannover (Anna-von-Borries 1-7,
30625 Hannover) unter der Leitung von Priv.-Doz. Dr.-Ing. C. Hurschler, durchgefu¨hrt.
Die Studie wurde von der AO-Forschungsgesellschaft (Schweiz) durch eine AO Start-up
Grant (S-11-06 K) unterstu¨tzt. Die Studienfo¨rderung war nicht an kommerzielles Interesse
gebunden. Es bestand kein Interessenskonflikt.
Alle verwendeten Implantate wurden ka¨uflich von der Firma Synthes, Inc. (West Chester,
USA) erworben. Die Abbildungen 1.4, 1.5 und 1.6 wurden aus Produktbroschu¨ren
der Firma Synthes, Inc. (West Chester, USA) entnommen. Weiterhin besteht keinerlei
Verbindung zum Urheber der Abbildungen. Der Urheber ist in keiner Weise fu¨r den Inhalt
dieser Arbeit verantwortlich.
Der Versuchsausfbau sowie der Versuchsablauf wurde, in Anlehnung an bewa¨hrte biome-
chanische Testverfahren (u.a. Carrera et al. (2008), Chudik et al. (2003), Edwards et al.
(2006), Foruria et al. (2010), Horn et al. (2011), Koval et al. (1996), Lescheid et al.
(2010), Lever et al. (2008)), von der Arbeitsgruppe selbst entwickelt und in Vorversuchen
getestet. Zu den Vorversuchen dienten Kunstknochen (Sawbones R©, Washington, USA)
sowie zwei humane Spenderknochen.
Die Vorversuche mit der Entwicklung des Versuchsaufbaus sind Themen der Arbeit
”
Zusa¨tzliche inferomediale Schraube bei Nageloteosynthese proximaler Humerusfrakturen?
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Eine biomechanische Untersuchung am humanen Pra¨parat“ von Frau Lisa Bauer (Mitglied
der Arbeitsgruppe).
Die biomechanischen Versuche wurden nach einem standardisierten Protokoll durchgefu¨hrt,
um die Vergleichbarkeit der Ergebnisse zu gewa¨hrleisten.
3.3.1 Versuchsaufbau
Die Testung erfolgte mit Hilfe der Materialpru¨fmaschine MTS Mini Bionix 858 R© (MTS R©,
Eden Prairie, USA). Es wurde eine Kraftmessdose (662.20D-04), mit einer Maximallast
von ±15 kN (Auflo¨sung 0,1 N) im axialen Modus und einer Maximallast von ±150 N m
(Auflo¨sung 0,0005 N m) im Torsionsmodus, verwendet. Der Linearantrieb der MTS mit
einem speziellen Steuerungsprogramm (FlexTest R© 40 Station Manager Version 5.1 C
2596, MTS R©, Eden Prairie, USA) wurde zur Kraftu¨bertragung auf den Humeruskopf
genutzt. Die Messdatenerfassung der MTS erfolgte mit einer Frequenz von 1024 Hz.
Der Versuchsaufbau richtete sich nach dem jeweiligen Testmodus. Getestet wurden
Torsion im Uhrzeigersinn und gegen den Uhrzeigersinn, axiale Belastung, 20◦ Abduktion,
20◦ Adduktion, zyklische Axialbelastung und axiales Versagen. Der Humerus wurde immer
in der Frontalebene in kraniokaudaler Richtung fixiert.
3.3.1.1 Versuchsaufbau fu¨r die Torsionstestung
Bei der Torsionstestung wurde die Verdrehung in Grad zwischen Humeruskopf und Schaft
in horizontaler Ebene mit der MTS aufgezeichnet. Das Drehmoment wurde von proximal
auf den Knochen u¨bertragen. Die Lagerung zwischen zwei Kardangelenken verhinderte
unerwu¨nschte Biegemomente am Pra¨parat. Ein Kupplungsstu¨ck diente zur U¨bertragung
des Torsionsmoments von der MTS auf das obere Kardangelenk (siehe Abbildung 3.11).
Zur Fixierung des Humeruskopfes bei der Torsion wurde ein Aluminiumzylinder angefertigt,
welcher in zwei Reihen insgesamt zwo¨lf Gewinde fu¨r stumpfe Fixierungsschrauben besaß.
In einer von der Arbeitsgruppe angefertigten Vorrichtung konnte der Aluminiumzylinder
exakt waagrecht auf den Humerus aufgesetzt werden und durch das Anziehen von zehn
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Fixierungsschrauben ein zentrierter, sicherer Halt des Humeruskopfes gewa¨hrleistet werden
(siehe Abbildung 3.10(a)). Es wurde darauf geachtet, dass die Fixierungsschrauben nicht
mit dem Implantat in Beru¨hrung kamen. Daher blieben die zwei Gewinde mit gro¨ßster
Na¨he zur PHILOS Platte unbesetzt. Der Zylinder, welcher den Humeruskopf fixierte,
konnte durch vier Schrauben mit dem oberen Kardangelenk verbunden werden (siehe
Abbildung 3.11). In Studien von Edwards et al. (2006), Foruria et al. (2010) und Lescheid
et al. (2010) wurden a¨hnliche Systeme zur Fixierung des Humeruskopfes wa¨hrend der
Torsion verwendet.
(a) Vorrichtung zur waagerech-
ten und zentrierten Fixierung
des Humeruskopfes fu¨r die Tor-
sionstestung mit Hilfe von zehn
stumpfen Fixierungsschrauben
(b) Zur Testung vorberei-
teter, in einem schmalen
Einbettungszylinder stabili-
sierter Humerus der Gruppe
DLS, a) einbetteter Alumi-
niumkeil zur Rotationsstabi-
lisierung
(c) a) Distaler Aluminiumzylin-
der zur Befestigung des eingebet-
teten Humerusschaftes im Ver-
suchsaufbau, b) schmaler Ein-
bettungszylinder, c) Keil zur ro-
tationsstabilen Verbindung der
beiden Aluminiumzylinder, d)
Schrauben zur vertikal stabilier-
sierenden Verbindung der beiden
Aluminiumzylinder
Abbildung 3.10: Maßnahmen zur proximalen und distalen Fixierung des Humerus
wa¨hrend der Torsionstestung zum Ausschluss messergebnisverfa¨lschender
Rotations- und Vertikalverschiebungen
Ein, durch drei Schrauben im unteren Kardangelenk anzubringender Aluminiumzylin-
der, diente der distalen Befestigung des, in einem schmalen Zylinder eingebetteten,
Humerusschaftes (siehe Abbildung 3.10(c)). Eine Rotation der beiden distalen Zylinder
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gegeneinander sowie eine Rotation des ausgeha¨rteten Gießharzes gegenu¨ber des Einbet-
tungszylinders wurde durch einen Aluminiumkeil verhindert. Der la¨ngliche Aluminiumkeil
wurde wa¨hrend des Einbettungsvorgangs so in Kunststoff eingegossen, dass sich etwa
1,5 cm des Keils in dem Einbettungszylinder befanden und 1,5 cm durch eine schlitzfo¨rmige
Aussparung des Zylinders auf der Außenseite herausstanden (siehe Abbildung 3.10(b)).
Die Keilbreite war passgenau fu¨r eine la¨ngliche Aussparung des Aluminiumzylinders im
Kardangelenk gewa¨hlt. Zudem stellte das Anziehen von drei Verbindungsschrauben zwi-
schen innerem und a¨ußerem Aluminiumzylinder die Fixierung in vertikaler Position sicher
(siehe Abbildung 3.10(c)).
Abbildung 3.11: Aufbau fu¨r die Torsionstestungen am Beispiel der Gruppe KS
a) Kupplungsstu¨ck, b) oberes Kardangelenk, c) proximaler Aluminium-
zylinder mit zehn stumpfen Fixierungsschrauben zur Befestigung des
Humeruskopfes, d) distaler Aluminiumzylinder mit drei Fixierungsschrau-
ben zur Befestigung des, in einem schmalen Zylinder, eingebetteten
Humerusschaftes, e) unteres Kardangelenk
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3.3.1.2 Versuchsaufbau fu¨r die Kompressionstestung
Zur Kompressionstestung (axial, 20◦ Abduktion, 20◦ Adduktion, 5000 Zyklen und Versa-
gen) wurden die Kardangelenke unten durch einen Schwenktisch mit Winkelmesser und
oben durch eine radial schwingend gelagerte Platte ersetzt (siehe Abbildung 3.12). Die
Platte diente zur querkraftfreien Einleitung von axialen Belastungen auf den Humeruskopf.
Auf den Schwenktisch wurde der, zuvor im Kardangelenk befindliche, Aluminiumzylinder
durch drei Schrauben fixiert und in diesen der Zylinder mit dem Humerus eingebracht.
Unerwu¨nschte Rotations- oder Vertikalverschiebungen wurden durch den eingebetteten
Keil und die drei Verbindungsschrauben, wie beim Torsionsaufbau beschrieben, verhindert.
Abbildung 3.12: Aufbau fu¨r die Kompressionstestungen mit Darstellung der 20◦ Addukti-
onseinstellung am Beispiel der Gruppe FA, a) radial schwingend gelagerte
Platte, b) Ultraschallempfa¨nger, c) Ultraschallsender, d) Schwenktisch
mit Winkelmesser
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Bei der axialen Testung war der Schwenktisch horizontal ausgerichtet. Zur Abduktions-
und Adduktionstestung wurde ein Winkel von 20◦, mit Hilfe des Winkelmessers am
Schwenktisch, eingestellt. Die Testmodi
”
Axial“,
”
Abduktion“ und
”
Adduktion“ wurden
auf der Grundlage der Arbeiten von Bergmann et al. (2011), Lescheid et al. (2010)
und Westerhoff et al. (2009) durchgefu¨hrt. Die Einstellung eines 20◦ Winkels wurde in
Anlehnung an Carrera et al. (2008), Chudik et al. (2003), Koval et al. (1996), Lescheid
et al. (2010) und Lever et al. (2008) gewa¨hlt.
Zyklische Belastung (in Anlehnung an Edwards et al. (2006), Horn et al. (2011)) und
Versagenstestung (in Anlehnung an Lescheid et al. (2010)) erfolgten bei gleichem Ver-
suchsaufbau, jedoch mit horizontaler Ausrichtung des Schwenktisches, wie bei der axialen
Testung.
Bei den Kompressionstestungen (axial, 20◦ Abduktion, 20◦ Adduktion, 5000 Zyklen und
Versagen) wurden die Bewegungen der Frakturenden zueinander durch ein Ultraschallmess-
system (ultrasonic 3-dimensional (3D) motion analysis system, CMS 20S; Zebris Medical
GmbH, Isny, Germany) mit einem Auflo¨sungsvermo¨gen von ±0,1 mm fu¨r Translationsbe-
wegungen und ±0,1◦ fu¨r Rotationsbewegungen gemessen. Dieses Ultraschallmesssystem
wurde unter anderem auch in der Arbeit von Ro¨derer et al. (2010) und Voigt et al. (2008)
verwendet. Das Messsystem verfu¨gte u¨ber zwei Sensoren, die parallel anzuordnen waren
(siehe Abbildung 3.12). Der erste Sensor war aus drei Sendern zur Ultraschallabgabe
aufgebaut und der zweite Sensor mit vier Mikrofonen zum Empfang des Ultraschallsignals
ausgestattet. Aus dem Zeitraum zwischen Aussendung und Empfang der Ultraschallwellen
konnte die Relativbewegung der Sensoren zueinander in der Sagittal-, Horizontal- und
Vertikalachse bestimmt werden. Daraus erfolgte eine dreidimensionale Bewegungsanalyse
in Echtzeit.
Am dorsalen Humerus, proximal und distal des Frakturspalts, wurden die Halterungen fu¨r
die Ultraschallsensoren, unter Verwendung von Knochenzement, angebracht (PALACOS R©,
Heraeus Kulzer GmbH, Hanau, Germany) (siehe Kapitel 3.3.2).
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3.3.2 Versuchsdurchfu¨hrung
Die Durchfu¨hrung der Versuche erfolgte bei jedem Humerus in identischer Reihenfolge
nach einem festgelegten Protokoll. Zwischen den Testmodi wurden die Humeri mit
physiologischer Kochsalzlo¨sung angefeuchtet, um sie vor Dehydration zu schu¨tzen.
Die Versuchsreihe begann mit der Torsion zur Nachahmung der Innen- und Außenrotation
des Armes. Die Rotationen erfolgten mit 0,1
◦
s
bis zu einem Drehmoment von 3,5 N m,
in Anlehnung an Arbeiten von Schumer et al. (2010) und Ro¨derer et al. (2011b). Die
Auslenkung in Grad wurde von der MTS aufgezeichnet. Jede neue Messung erfolgte aus
der Ausgangsposition der Pra¨parate bei 0◦, ohne eine Vorspannung aufzubauen. Zuerst
wurden drei Torsionsbewegungen gegen den Uhrzeigersinn durchgefu¨hrt, was bei einem
linken Humerus einer Außenrotation und bei einem rechten Humerus einer Innenrotation
entspricht. Danach erfolgten drei Torsionen im Uhrzeigersinn. Aus den jeweiligen drei
Auslenkungen wurde der Mittelwert gebildet.
Auf die Torsionstestung folgte eine axiale Kompressionsbelastung des Humerus mit Mes-
sung der Frakturendenbewegung zueinander durch das Ultraschallmesssystem (ultrasonic
3-dimensional (3D) motion analysis system, CMS 20S; Zebris Medical GmbH, Isny,
Germany).
(a) Materialen fu¨r das Anbrin-
gen der Ultraschallsensorenhal-
tung mit Hilfe von Knochenze-
ment
(b) 8 cm Abstand zwischen den
Halterungen fu¨r die Ultraschallsen-
soren
Abbildung 3.13: Befestigung der Ultraschallsensorenhalterungen mittels Knochenzement
am Beispiel der Gruppe FA
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Dazu wurden die Halterungen fu¨r das Ultraschallmesssystem mit Hilfe von Knochenzement
an den Humerus angebracht (PALACOS R©, Heraeus Kulzer GmbH, Hanau, Germany,
Mischungsverha¨ltnis 20 mL PALACOS R© Pulver, 15 mL PALACOS R© Flu¨ssigkeit: entha¨lt
Methylmethacrylat, N,N-Dimethyl-p-toluidin) (siehe Abbildung 3.13(a)). Eine parallele
Ausrichtung sowie ein exakter Abstand von 8 cm zwischen den Sensoren wurde eingehalten,
um eine optimale Bewegungsaufzeichnung zu gewa¨hrleisten. Es wurde darauf geachtet,
dass der Knochenzement nicht mit dem Implantat in Kontakt kam (siehe Abbildung
3.13(b)).
Zur Bewegungsaufzeichnung mit dem ultraschallgestu¨tzten Messsystem musste ein virtuel-
les Koordinatensystem vor Testbeginn fu¨r jeden Knochen definiert werden. Es wurde eine
Vorrichtung entwickelt zur Markierung der Margo medialis als einheitliche anatomische
Orientierung sowie dem exakt 180◦ gegenu¨ber liegendem Punkt (siehe Abbildung 3.14(a)).
Mit Hilfe dieser beiden Punkte konnte die Horizontalachse des Koordinatensystems fest-
gelegt werden. Die Longitudinalachse wurde durch die Markierung des ho¨chsten Punktes
am Humerus definiert (siehe Abbildung 3.14(b)). Aus diesen beiden Achse konnte der
Verlauf der Sagittalachse ermittelt werden. Zur genaueren Bewegungsanalyse am Spalt
wurden sogenannte
”
moving points“ festgelegt (siehe Abbildung 3.14(c)). Jeweils fu¨nf
Punkte am oberen und unteren Spaltrand wurden eingelesen.
(a) Definition der Ho-
rizontalachse durch
Markierung zweier 180◦
gegenu¨berliegender Punkte
(b) Definition der Longitudi-
nalachse durch Markierung
des ho¨chsten Punktes
(c) Festlegung der
”
moving
points“ durch Markierungen
am oberen und unteren Frak-
turspalt
Abbildung 3.14: Anlegen eines virtuellen Koordinatensystems zur dreidimensionalen Bewe-
gungsaufzeichnung des Ultraschallmesssystems am Beispiel der Gruppe
FA
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Danach wurde die radial schwingend gelagerte Platte zur Kraftu¨bertragung langsam, bis
zum Kontakt mit dem Humeruskopf, an den axial ausgerichteten Humerus angena¨hert
(siehe Abbildung 3.15(a)). Daraufhin fuhr der Stempel viermal mit einer Geschwindigkeit
von 0,1 mm
s
herunter, bis jeweils eine Kraft von 200 N erreicht war. Das erste Verfahren
der MTS auf 200 N wurde genutzt, um ein Setzen der Komponenten zu ermo¨glichen.
Darauf folgten drei Bewegungsmessungen mit Hilfe der Ultraschallsensoren. Aus den
drei Messungen wurde der Mittelwert bestimmt. Zwischen den Messungen wurden die
Pra¨parate auf 0 N entlastet.
Die darauffolgende Abduktions- und Adduktionstestung in 20◦ Ausrichtung der Schaftach-
se erfolgte nach dem gleichen Schema wie bei der axialen Testung (siehe Abbildung
3.15(b) und 3.15(c)). Jeweils vier Messungen mit einer Geschwindigkeit von 0,1 mm
s
wurden durchgefu¨hrt und die Bewegungen der letzten drei Messungen aufgezeichnet.
(a) Axiale Einstellung am Bei-
spiel der Gruppe DLS
(b) 20◦ Abduktionseinstellung
am Beispiel der Gruppe FA
(c) 20◦ Adduktionseinstellung
am Beispiel der Gruppe FA
Abbildung 3.15: Darstellung der drei Belastungseinstellungen unter Kompression
Die zyklische Testung erfolgte in horizontaler Ebene. Jedes Pra¨parat erfuhr 5000 zyklische
Belastungswechsel zwischen 50 N und 250 N mit einer Frequenz von 1 Hz. Die Parameter
der zyklischen Belastung wurden in Anlehnung an Arbeiten von Edwards et al. (2006) und
Horn et al. (2011) gewa¨hlt. Mit Hilfe des Ultraschallmesssystems konnte kontinuierlich
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erfasst werden, wie sich die Bewegung der Frakturenden zueinander u¨ber die Anzahl der
Zyklen entwickelte.
Zum Abschuss der Versuchsreihe wurde ein Versagenstest durchgefu¨hrt. Hierzu verfuhr
die MTS von apikal auf den senkrecht ausgerichteten Humerus mit einer Geschwindigkeit
von 0,1 mm
s
. Der Versuch wurde gestoppt sobald makroskopisch sichtbar ein Versagen
auftrat (siehe Kapitel 4.4 Abbildung 4.4).
Versagen war definiert als:
• Osteotomiespaltschluss mit kortikaler Abstu¨tzung der beiden Fragmente
• Fraktur des Knochens
• Implantatversagen, wie z.B. Schraubenperforationen der Gelenkfla¨che oder Implan-
tatbru¨che
Von jedem Pra¨parat wurde nach dem Versagenstest ein Ro¨ntgenbild mit Hilfe eines
C-Bogens (mobiles C-Bogen-System mit Bildversta¨rker, Philips Healthcare) angefertigt.
Diese Aufnahme wurde mit dem Ro¨ntgenbild vor der Testung verglichen. Somit wurde,
neben der maximalen Belastung in N vor dem Eintreten des Endpunktes, die Versagens-
ursache anhand makroskopisch sowie radiologisch sichtbarer Vera¨nderungen bestimmt
(siehe Kapitel 4.4 Abbildung 4.8).
3.4 Versuchsauswertung
Bevor mit der Versuchsauswertung begonnen werden konnte, mussten die gewonnen
Bewegungsdaten des Ultraschallmesssystems mit den Kraftaufzeichnungen der MTS
synchronisiert werden. Die genutzte Software-Version des Ultraschallmesssystems der
Zebris Medical GmbH unterstu¨tzte eine automatische Datensynchronisation nicht. Um
die Synchronisation manuell durchfu¨hren zu ko¨nnen, wurde vor jeder Messung eine
Durchsenkung der MTS um 0,5 mm durchgefu¨hrt, die sich in einer Bewegungsaufzeichnung
des Ultraschallmesssystems widerspiegelte. Nach diesem Startsignal verfuhr die MTS
wieder in ihre Ausgangsposition, sodass die Kraft ebenfalls wieder auf 0 N gesenkt wurde,
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um die eigentliche Messung zu starten. Die prima¨re Durchsenkung der MTS um 0,5 mm
und die erste Bewegungsaufzeichnung im Graphen der Ultraschallsensoren wurden bei
der Datenauswertung in Microsoft Excel u¨bereinander gelegt (siehe Abbildung 3.16).
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Abbildung 3.16: Synchronisation der MTS-Kraftaufzeichnungen in N mit den Zebris-
Durchsenkungsaufzeichnungen in mm durch das U¨bereinanderlegen der
ersten Durchsenkung der MTS um 0,5 mm mit der ersten Bewegungs-
aufzeichnung der Zebris-Ultraschallsensoren
Die Versuchsauswertung wurde mit der Statistiksoftware IBM SPSS Statistics 20 vorge-
nommen. Als Signifikanzgrenze wurde p < 0,05 festgelegt.
Als Erstes erfolgte die Erhebung einer deskriptiven Statistik. Die Torsionssteifigkeit wurde
anhand des maximal aufgebrachten Drehmoments von 3,5 N m und der dazugeho¨rigen
Auslenkung in Grad bestimmt. Die Steifigkeiten fu¨r Axial-, 20◦ Abduktions- und 20◦
Adduktionsbelastung ergaben sich aus der maximalen Kraft von 200 N und der auf-
gezeichneten Deflektion in mm. Bei der zyklischen Testung wurde die Zunahme der
Auslenkung u¨ber die Anzahl der Zyklen analysiert. Bei der Versagensanalyse wurde die
Maximalbelastung betrachtet.
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Da das angewendete Ultraschallmesssystem von der Firma Zebris eine Messgenauigkeit
von 0,1 mm aufwies und eine Kraft von 200 N bei der Steifigkeitsanalyse angewendet
wurde, wurden Steifigkeitswerte u¨ber 2000 N
mm
als Ausreißer herausgenommen. Diese
Werte waren theoretisch nicht messbar. Insgesamt gab es drei Ausreißer. In der Gruppe
FA gab es bei der axialen Steifigkeit und der Adduktionssteifigkeit jeweils einen Wert
u¨ber 2000 N
mm
. In der Gruppe KS trat ein Ausreißer bei der Abduktionssteifigkeit auf.
Der Kolmogorov-Smirnov-Test zeigte, dass fu¨r alle Gruppen und Testmodi eine Nor-
malverteilung angenommen werden konnte (siehe Anlage, Tabelle 5.1). Somit wurden
parametrische Tests fu¨r unabha¨ngige Stichproben zur Berechnung verwendet. Fu¨r die
Steifigkeitsanalyse bei Torsions-, Axial-, Abduktions- und Adduktionsbelastung sowie
bei der Versagensanalyse, wurde eine univariate Varianzanalyse (ANOVA) angewendet.
Die Ergebnisse der univariaten Varianzanalyse wurden mit einem paarweisen post-hoc
Bonferroni Test angeglichen. Alle statistischen Tests wurden auf der Grundlage des
Mittelwerts der acht Pra¨parate jeder Gruppe durchgefu¨hrt. Fu¨r die einzelnen Pra¨parate
ergab sich das Messergebnis aus dem Mittelwert der jeweiligen drei Messungen pro
Testmodus. Zur Auswertung der 5000 Zyklen wurde eine einfaktorielle Varianzanalyse mit
Messwiederholungen herangezogen. Dabei konnte mit dem Test fu¨r Innersubjekteffekte
festgestellt werden, ob es zwischen den einzelnen Zeitpunkten einer Gruppe signifikante
Unterschiede gab. Der Test fu¨r Zwischensubjekteffekte gab Auskunft u¨ber signifikante
Unterschiede zwischen den Gruppen.
Mit Hilfe der genannten statistischen Tests wurden die zugrundeliegenden Hypothesen
(siehe Kapitel 2) u¨berpru¨ft.
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4 Ergebnisse
4.1 Torsionssteifigkeiten
Die Torsionssteifigkeiten wurden mit Hilfe der Aufzeichnungen der Mini Bionix 858 R©
bestimmt und sind in Tabelle 4.1 dargestellt.
Tabelle 4.1: Mittelwert (MW) und Standardabweichung (SD) in Nm◦ fu¨r die Torsionsstei-
figkeit
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
Testmodus Gruppe BS Gruppe KS Gruppe DLS Gruppe FA
Innenrotation
MW 0,53 0,42 0,54 0,70
(SD) (0,16) (0,48) (0,11) (0,19)
Außenrotation
MW 0,47 0,60 0,54 0,58
(SD) (0,10) (0,15) (0,13) (0,12)
Es konnte weder fu¨r die Innenrotation (pANOVA = 0,258) noch fu¨r die Außenrotation
(pANOVA = 0,223) ein signifikanter Unterschied der Torsionssteifigkeiten zwischen den vier
Gruppen festgestellt werden (vgl. Abbildung 4.1).
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BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
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Abbildung 4.1: Darstellung der Torsionssteifigkeiten im Boxplot
4.2 Kompressionssteifigkeiten
Die Berechnungen fu¨r die Steifigkeiten in axialer, 20◦ Abduktions- und 20◦ Adduktions-
richtung beziehen sich auf die Messwerte des Ultraschallmesssystems. Die Ergebnisse
sind in Tabelle 4.2 dargestellt.
Tabelle 4.2: Mittelwert (MW) und Standardabweichung (SD) in N
mm
fu¨r die Axial-,
Abduktions- und Adduktionssteifigkeit
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
Testmodus Gruppe BS Gruppe KS Gruppe DLS Gruppe FA
Axial
MW 171,63 183,66 245,50 509,38
(SD) (64,66) (26,30) (143.46) (302,63)
Abduktion
MW 102,63 118,39 161,87 281,88
(SD) (28,98) (32,21) (153,06) (235,16)
Adduktion
MW 338,55 505,48 520,15 890,08
(SD) (171,52) (321,16) (259,34) (432,11)
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4.2.1 Axialsteifigkeit
Es konnten signifikante Unterschiede der axialen Steifigkeiten zwischen den Gruppen
festgestellt werden (pANOVA = 0,002, vgl. Abbildung 4.2).
Bei der Gruppe FA war die axiale Steifigkeit signifikant ho¨her als bei den Gruppen BS,
KS, DLS (post hoc: pFA-BS = 0,003, pFA-KS = 0,004, und pFA-DLS = 0,027). Im Vergleich
zur Basisschraubenkonfiguration (BS), ohne jegliche mediale Unterstu¨tzung, war die
Steifigkeit der Gruppe FA dreimal so hoch (297 %). Eine 177 % ho¨here Steifigkeit zeigte
sich gegenu¨ber der Gruppe KS. Der neue Schraubentyp DLS wies durchschnittlich etwa
eine halb so hohe Steifigkeit (48 %) auf wie die Gruppe FA.
Zwischen den anderen Gruppen konnte kein signifikanter Steifigkeitsunterschied im axialen
Testmodus ermittelt werden (post hoc: pBS-KS = 1,000, pBS-DLS = 1,000, pKS-DLS = 1,000).
Es ist jedoch zu vermerken, dass die mittlere axiale Steifigkeit der Gruppe DLS ca.
34 % ho¨her war als von der Gruppe KS. Die Kalkarschrauben erho¨hten im Vergleich zur
Basisschraubenkonfiguration die durchschnittliche Axialsteifigkeit um 7 %.
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
Ste
ifig
ke
it [
N/m
m]
BS KS DLS FA
DLS - FA
KS - FA
BS - FA
             : Signifikanz p < 0,05            
Abbildung 4.2: Darstellung der axialen Steifigkeit im Boxplot
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4.2.2 Abduktionssteifigkeit
Bei der Abduktionssteifigkeit wies ebenfalls die Gruppe FA die ho¨chsten Werte auf (vgl.
Abbildung 4.3). Die mittlere Steifigkeit der Gruppe mit Knochenspan war um 175 %
ho¨her als die Abduktionssteifigkeit der Gruppe mit der Basisschraubenbesetzung ohne
mediale Unterstu¨tzung und um 138 % ho¨her als in der Kalkarschraubengruppe. Der
durchschnittliche Steifigkeitsunterschied zwischen der Gruppe BS und KS betrug nur
etwa 15 %. Die Gruppe DLS wies eine fast 40 % ho¨here mittlere Abduktionssteifigkeit
als die Gruppe KS auf. Jedoch bestand bei der Abduktionssteifigkeit kein signifikanter
Unterschied zwischen den Gruppen (pANOVA = 0,082).
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
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Abbildung 4.3: Darstellung der Abduktionssteifigkeit im Boxplot
4.2.3 Adduktionssteifigkeit
Bei der Steifigkeitstestung im Adduktionsaufbau zeigte sich ein signifikanter Unterschied
(pANOVA = 0,014). Bei der Verwendung des femoralen Knochenspans konnte eine si-
gnifikant ho¨here Adduktionssteifigkeit erzielt werden gegenu¨ber der Gruppe mit der
Basisschraubenkonfiguration (post hoc: pFA-BS = 0,010, vgl. Abbildung 4.4). Die Knochen-
spanaugmentation bewirkte eine Erho¨hung der mittleren Steifigkeit um 163 %. Zwischen
der Gruppe FA und der Gruppe KS sowie DLS bestand kein signifikanter Unterschied
(post hoc: pFA-KS = 0,131, pFA-DLS = 0,162). Die mittlere Adduktionssteifigkeit der Gruppe
FA war etwa um 70 % ho¨her als bei der Gruppe KS und DLS. Die Gruppen KS und
DLS unterschieden sich durchschnittlich nur um rund 3 % (post hoc: pKS-DLS = 1,000).
Durch diese beiden Gruppen konnte die mittlere Adduktionssteifigkeit, im Vergleich zur
47
Kapitel 4 - Ergebnisse
Basisschraubenbesetzung, um etwa 50 % erho¨ht werden. Dies entsprach jedoch nicht
einer signifikanten Erho¨hung (post hoc: pKS-BS = 1,000, pDLS-KS = 1,000).
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
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BS - FA
: Signifikanz α<0,05: Signifikanz p <0,05
Abbildung 4.4: Darstellung der Adduktionssteifigkeit im Boxplot
4.3 Ergebnisse der zyklischen Testung
Bei der zyklischen Testung wurde die, durch Ultraschallsensoren gemessene Bewegungs-
vera¨nderung im Spalt, u¨ber die Anzahl der Zyklen bestimmt. Insgesamt betrachtet nahm
die Durchsenkung u¨ber die Anzahl der Zyklen bei allen Gruppen zu (siehe Abbildung 4.5).
Fu¨r die vier Implantatgruppen zeichnete sich eine nahezu parallele Verlaufsrichtung ihrer
Graphen, mit einem unterschiedlichen Deflektionsausmaß, ab. Wa¨hrend der ersten 100
Zyklen trat die sta¨rkste Zunahme der Deflektion auf, im Mittel um 19 % (Anstieg von
Zyklus 5 bis Zyklus 100 auf: Gruppe BS 118 %, Gruppe KS 123 %, Gruppe DLS 116 %,
Gruppe FA 117 %). Insgesamt nahm die durchschnittliche Durchsenkung aller Gruppen
von Zyklus 5 bis zu Zyklus 5000 im Mittel um 50 % zu (Anstieg von Zyklus 5 bis Zyklus
5000 auf: Gruppe BS 146 %, Gruppe KS 156 %, Gruppe DLS 141 %, Gruppe FA 159 %)
(vgl. Tabelle 4.3 auf Seite 50).
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BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
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Abbildung 4.5: Graphische Darstellung der mittleren Durchsenkung der vier Gruppen u¨ber
die Anzahl der Zyklen
Beim Vergleich der Implantatgruppen gegeneinander, zeigte die Gruppe BS bereits nach
den ersten 5 Zyklen durchschnittlich 250 % mehr Deflektion, als die Gruppe FA. Diese
starke Differenz blieb wa¨hrend der gesamten Testphase relativ konstant erhalten. U¨ber
den gesamten Verlauf war die mittlere Durchsenkung bei Gruppe BS zwischen 220 % und
260 % gro¨ßer als bei der Gruppe FA.
Die mittlere Durchsenkung bei der Gruppe KS sowie bei der Gruppe DLS, war bei Zyklus
5 etwa 25 % geringer als bei der Basisschraubenkonfigurationsgruppe. Diese Tendenz blieb
wa¨hrend des weiteren zyklischen Verlaufs erhalten. Nach 5000 Zyklen wies die Gruppe
KS im Mittel 21 % und die Gruppe DLS im Mittel 27 % weniger Spaltbewegung als die
Gruppe BS auf. Die Gruppe KS und DLS unterschieden sich zu Beginn der zyklischen
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Tabelle 4.3: Mittelwert (MW) und Standardabweichung (SD) der Durchsenkung in mm
fu¨r eine Auswahl an Zyklen
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
Gruppe Zyklus 5 Zyklus 50 Zyklus 100 Zyklus 2500 Zyklus 5000
BS
MW 1,78 2,03 2,10 2,51 2,59
(SD) (0,76) (0,89) (0,89) (1,01) (1,01)
KS
MW 1,32 1,56 1,62 1,97 2,06
(SD) (0,25) (0,33) (0,36) (0,58) (0,64)
DLS
MW 1,34 1,48 1,56 1,79 1,89
(SD) (0,70) (0,80) (0,79) (0,92) (1,00)
FA
MW 0,70 0,82 0,82 1,09 1,11
(SD) (0,51) (0,59) (0,57) (0,76) (0,81)
Testung kaum in ihrer Deflektion (durchschnittlich 1,5 % Unterschied). U¨ber den zeitlichen
Verlauf zeigte jedoch die Gruppe DLS, durch ein geringeres Bewegungsausmaß, rigidere
Eigenschaften. Nach 500 Zyklen unterschieden sich die beiden Gruppen durchschnittlich
um etwa 5 % und ab Zyklus 1000 lag die mittlere Differenz nahezu konstant bei etwa
8 %. Die Gruppe FA wies u¨ber den gesamten zyklischen Verlauf im Mittel eine anna¨hernd
50 % geringere Durchsenkung auf als die Gruppe KS.
Fu¨r die statische Untersuchung signifikanter Unterschiede des Bewegungsausmaßes zwi-
schen den Gruppen wurden die Messergebnisse von drei Zyklen zu Beginn der Testreihe
(Zyklus 5, 50, 100) sowie die exakte Zyklusmitte (Zyklus 2500) und der letzte Zyklus
(Zyklus 5000) gewa¨hlt. Zwischen allen fu¨nf Zeitpunkten gab es bei allen Gruppen ei-
ne signifikante Zunahme der Bewegung im Frakturspalt (Test der Innersubjekteffekte:
p = 0,0001). Ebenso wurde zwischen den Gruppen ein signifikanter Unterschied des Be-
wegungsausmaßes festgestellt (Test der Zwischensubjekteffekte: p = 0,013). Die Gruppe
BS zeigte eine signifikant ho¨here Auslenkung als die Gruppe FA (post hoc: pBS-FA = 0,008).
Zwischen den anderen Implantatgruppen gab es keine signifikanten Unterschiede (post
hoc: pBS-KS = 1,000, pBS-DLS = 0,687, pKS-DLS = 1,000, pKS-FA = 0,223, pDLS-FA = 0,387).
Jedoch zeigt die Tendenz, dass eine mediale Unterstu¨tzung in Form von inferomedialen
Schrauben (Gruppe KS und DLS) zu einer Reduktion der Bewegung im Spalt fu¨hrt.
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4.4 Versagensanalyse
Bei der Versagensanalyse wurden die erreichten Maximalbelastungen in N, bevor es zum
Versagen durch Osteotomiespaltschluss, Fraktur des Testknochen oder Implantatversagen
kam, ermittelt (siehe Tabelle 4.4).
Tabelle 4.4: Mittelwert (MW) und Standardabweichung (SD) in N der Maximalbelastun-
gen beim Versagenstest
BS - Basisschraubenkonfiguration
KS - Kalkarschraubenkonfiguration
DLS - Dynamic Locking Screw
FA - Femurkopf Allograft
Testmodus Gruppe BS Gruppe KS Gruppe DLS Gruppe FA
Versagen
MW 861,25 821,75 888,38 1294,25
(SD) (156,28) (143,01) (132,29) (351,23)
Ve
rsa
ge
ns
las
t [N
]
BS KS DLS FA
BS - FA
KS - FA
DLS - FA
: Signifikanz p <0,05
Abbildung 4.6: Darstellung der Versagenslast im Boxplot
Die Versagensanalyse ergab signifikante Unterschiede zwischen den Gruppen (pANOVA =
0,001, vgl. Abbildung 4.6). Die Gruppe FA erzielte signifikant ho¨here Werte als die
Gruppe BS (post hoc: pFA-BS = 0,002), die Gruppe KS (post hoc: pFA-KS = 0,001) und die
Gruppe DLS (post hoc: pFA-DLS = 0,005). Die Maximalbelastung war in der Gruppe mit
Knochenspanaugmentation im Mittel zwischen 46 % und 58 % ho¨her als bei den anderen
Versorgungskonfigurationen. Die drei anderen Implantatgruppen wiesen keine statisch
signifikanten Unterschiede auf (post hoc: pBS-KS = 1,000, pBS-DLS = 1,000, pKS-DLS = 1,000).
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Neben der mittleren maximalen Belastung der Implantate wurden die Versagensursachen
der einzelnen Gruppen untersucht.
Als ha¨ufigste Versagensursache aller Gruppen trat ein Spaltschluss ein. Das Caput humeri
neigte sich medial, bis zum Kontakt mit dem Schaftfragment (siehe Abbildung 4.7(a)
und 4.8(a)). Bei der Gruppe BS kam es siebenmal durch Spaltschluss zum Versagen
(7/8). Sechsmal kam es in der Gruppe KS zum Spaltschluss (6/8). Bei der Versorgung
mit DLS waren alle Versagen durch Spaltschluss begru¨ndet (8/8).
Eine Fraktur, durch die Impression der PHILOS Platte in den Humerus (siehe Abbildung
4.7(b) und 4.8(b)), trat bei der Basisschraubenkonfiguration einmal (1/8) und in der
Gruppe mit Kalkarschrauben zweimal (2/8) auf.
Eine Sonderstellung wies die Gruppe FA mit Knochenspanaugmentation auf. Durch die
Lasterho¨hung wurde der Femurspan bei allen Versagenstestungen langsam komprimiert
(8/8) (siehe Abbildung 4.7(c) und 4.8(c)). Zum Versagen kam es schließlich in fu¨nf Fa¨llen
durch Spaltschluss (5/8) und in drei Fa¨llen trat eine Schaftfraktur entlang der Platte auf
(3/8).
Ein Implantatversagen, definiert als Implantatbruch oder Schraubenausbruch, trat bei
keiner der Gruppen auf.
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(a) Osteotomiespaltschluss mit
kortikaler Abstu¨tzung der bei-
den Frakturfragmente am Bei-
spiel der Gruppe BS
(b) Fraktur durch Impression
der PHILOS Platte in den Kno-
chen am Beispiel der Gruppe BS
(c) Knochenspankompression
und Osteotomiespaltschluss bei
der Gruppe FA
Abbildung 4.7: Makroskopische Versagensanalyse, der Kreis kennzeichnet den Knochen-
bereich, der unter Lasterho¨hung Vera¨nderungen zeigte, der Pfeil markiert
die Versagensursache
(a) Osteotomiespaltschluss mit
kortikaler Abstu¨tzung der beiden
Frakturfragmente am Beispiel der
Gruppe KS
(b) Fraktur durch Impression
der PHILOS Platte in den Kno-
chen am Beispiel der Gruppe BS
(c) Knochenspankompression
und Osteotomiespaltschluss bei
der Gruppe FA
Abbildung 4.8: Radiologische Versagensanalyse, der Pfeil markiert die Versagensursache
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5.1 Biomechanischer Effekt der inferomedialen
Schrauben
Bei der biomechanischen Testung wies die Gruppe mit zwei zusa¨tzlichen inferome-
dialen Schrauben durchschnittlich leicht ho¨here Steifigkeitswerte als die Gruppe mit
Basisschraubenkonfiguration auf. Wa¨hrend der zyklischen Testung wurde die Deflektion
der Frakturfragmente im Mittel um rund 0,5 mm gesenkt. Somit scheinen inferiome-
diale Kalkarschrauben die Stabilita¨t des Gesamtkonstrukts zu erho¨hen, jedoch konnte
kein signifikanter Unterschied zur Basisschraubenkonfiguration ermittelt werden. Die
zugrundeliegende Hypothese, einer signifikanten Unterstu¨tzung der medialen Sa¨ule durch
inferomediale Schrauben, konnte nicht besta¨tigt werden. Der biomechanisch fehlende
Signifikanznachweis steht im Kontrast zu einigen klinischen Arbeiten (Gardner et al.,
2007a, Osterhoff et al., 2011b).
Osterhoff et al. (2011b) vero¨ffentlichten die Ergebnisse der Nachuntersuchungen von 60
Patienten, welche mittels PHILOS Platte versorgt wurden. Bei 39 Patienten aus dem
Kollektiv wurden intraoperativ zusa¨tzlich Kalkarschrauben eingebracht und radiologisch
ein signifikant geringerer Repositionsverlust, gegenu¨ber der Gruppe ohne Kalkarschrauben,
nachgewiesen. Zuvor hatten bereits Gardner et al. (2007a) an einem kleineren Patien-
tenkollektiv a¨hnliche Beobachtungen gemacht. Eine mediale Unterstu¨tzung, definiert als
anatomische Reposition des medialen Kortex, impaktierte Fraktur oder der Verwendung
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von inferomedialen winkelstabilen Schrauben, hatte einen signifikanten Einfluss auf den
sekunda¨ren Repositionsverlust.
Zhang et al. (2011) fu¨hrten ebenfalls Nachuntersuchungen bei Patienten mit plattenos-
teosynthetischer Versorgung mittels PHILOS Platte durch und evaluierten den Effekt von
zusa¨tzlichen Kalkarschrauben. Bei der Auswertung wurde eine Unterscheidung zwischen
2-, 3- und 4-Segment-Frakturen vorgenommen. Bei 3- und 4-Segment-Frakturen konnte
ein signifikant geringerer Repositionsverlust beobachtet werden. Fu¨r 2-Segment-Frakturen
zeigte sich jedoch kein signifikanter Vorteil der inferomedial eingebrachten Schrauben. Da-
her schlussfolgerten Zhang et al. (2011), dass zur Erho¨hung der Prima¨rstabilita¨t bei 3- und
4-Segmentfrakturen Kalkarschrauben eingebracht werden sollten. Bei 2-Segmentfrakturen
wu¨rden inferomediale Schrauben klinisch jedoch keinen zusa¨tzlichen Nutzen aufweisen.
Die Ergebnisse der klinischen Studie von Zhang et al. (2011) unterstu¨tzen die biome-
chanischen Ergebnisse der vorliegenden Arbeit. Biomechanisch konnte ebenfalls an der
simulierten 2-Segmentfraktur kein signifikanter Steifigkeitszugewinn durch Kalkarschrau-
ben verzeichnet werden.
Des Weiteren liegt eine biomechanische Arbeit von Ponce et al. (2013) vor, welche
den Effekt von inferomedialen Schrauben anhand einer 3-Segmentfraktur untersuchte.
Am humanen Pra¨parat wurde ein Versagenstest in 20◦ Abduktionsstellung mit axialer
Kraftu¨bertragung auf den Humeruskopf durchgefu¨hrt. Es wurden zwei Gruppen unterschie-
den, welche von der Schraubenbesetzung exakt der Gruppe BS und KS entsprachen. In der
Versuchsgruppe mit Kalkarschrauben kam es zu einer signifikant ho¨heren Versagenslast
sowie zu einer signifikant ho¨heren Versagensenergie. Steifigkeiten und Fragmentverschie-
bungen unterschieden sich hingegen nicht signifikant zwischen den Gruppen.
Dass die Unterstu¨tzung der medialen Sa¨ule eine wichtige Maßnahme ist, um sekunda¨ren
Repositionsverlusten vorzubeugen, zeigten u.a. Jung et al. (2013). Bei operativ versorg-
ten proximalen Humerusfrakturen mit medialer Abstu¨tzung traten signifikant weniger
Komplikationen auf, als in der Vergleichsgruppe ohne mediale Unterstu¨tzung (p = 0,014).
Der Nutzen von Kalkarschrauben scheint jedoch vor allem vom Frakturmodell abha¨ngig
zu sein. Bei komplexeren 3- und 4-Segmentfrakturen scheinen die inferomedialen Schrau-
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ben nachweislich Vorteile zu bieten. Bei 2-Segmentfrakturen hingegen ist zwar eine
leicht erho¨hte Steifigkeit des Gesamtkonstruktes messbar, aber sowohl klinisch als auch
biomechanisch kein signifikanter Vorteil der Kalkarschrauben nachweisbar.
5.2 Biomechanischer Effekt der dynamischen
Verriegelungsschrauben
Die Schraubenanordnung wurde in den Gruppen DLS und KS identisch vorgenommen,
um eine biomechanische Evaluation der dynamischen Eigenschaften des neuen Schrau-
bendesigns gegenu¨ber dem konventionellen Design zu ermo¨glichen.
Die dynamischen Schrauben zeigten leicht erho¨hte Steifigkeitswerte gegenu¨ber dem
konventionellen Schraubentyp (mittlere axiale Steifigkeit 34 % ho¨her, mittlere Abdukti-
onssteifgkeit 37 % ho¨her, mittlere Adduktionssteifigkeit 3 % ho¨her in der Gruppe DLS
gegenu¨ber der Gruppe KS). Die interfragmenta¨re Bewegung war in der Gruppe DLS
gegenu¨ber der Gruppe KS leicht vermindert (im Mittel zwischen 1,5 % und 8 %). Die
Unterschiede zwischen dem dynamischen und dem konventionellen Schraubentyp sind
statistisch nicht signifikant. Jedoch entspricht die Tendenz zu ho¨heren Steifigkeiten und
geringerer interfragmenta¨rer Bewegung bei Verwendung von dynamischen Verriegelungs-
schrauben nicht den hypothetischen Erwartungen.
Durch das
”
pin-sleeve“ Design soll die axiale Steifigkeit gesenkt werden, ohne die Bie-
gesteifigkeit zu beeinflussen. Als Folge sollen mehr Mikrobewegungen unterhalb der Os-
teosyntheseplatte ermo¨glicht werden und eine symmetrische interfragmenta¨re Bewegung
geschaffen werden (Synthes GmbH, 2011). Das klinische Ziel beim Einsatz von dynami-
schen Verriegelungsschrauben ist eine verbesserte Kallusformation mit gleichma¨ßigerer
sekunda¨rer Frakturheilung u¨ber den gesamten Frakturspalt (Do¨bele et al., 2010). Es gibt
erste Studien, welche die Effekte von dynamischen Schrauben belegen (Do¨bele et al.,
2010, Plecko et al., 2013).
Do¨bele et al. (2010) haben eine biomechanische Studie zum Vergleich von konventionellen
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und dynamischen, winkelstabilen Schrauben durchgefu¨hrt. Zwei homologe Plastikrohre
wurden zur Simulation einer transversalen 2-Segmentfraktur der Tibia, in einem Abstand
von 3 mm, durch eine winkelstabile Platte miteinander verbunden. Die Platte wurde
proximal und distal der fingierten Fraktur durch jeweils drei parallel angeordnete und
senkrecht nach unten verlaufende Schrauben befestigt. In der ersten Gruppe handelte es
sich hierbei um dynamische Verriegelungsschrauben, in der zweiten Gruppe um konven-
tionelle winkelstabile Schrauben. Die Gruppe mit dynamischen Schrauben zeigte bei einer
axialen Kompression mit 80 N eine 16 % geringere Steifigkeit. Bei Steigerung der axialen
Belastung auf 150 N nahm der Steifigkeitsunterschied zwischen den Gruppen auf 6,5 %
ab. Die Unterschiede der axialen Steifigkeit sowie der Biegesteifigkeit (2,1 % ho¨her bei
DLS) waren statistisch nicht signifikant. Die interfragmenta¨re Bewegung, unter axialer
Last von 150 N, zeigte jedoch signifikant ho¨here Werte bei Verwendung von DLS.
Plecko et al. (2013) fu¨hrte eine Analyse zur Kallusformation bei Verwendung des neuen
dynamischen Schraubentyps im Tiermodell durch. An der Tibia von Schafen wurde
eine schra¨ge Osteotomie durchgefu¨hrt. Alle simulierten Bru¨che wurden durch eine win-
kelstabile Platte mit parallel angeordneten und senkrecht ausgerichteten dynamischen
Verriegelungsschrauben versorgt. Es konnte eine symmetrische Kallusbildung nachge-
wiesen werden. Daraus schlussfolgerten Plecko et al. (2013), dass die DLS plattennah
interfragmenta¨re Bewegungen unterstu¨tzt und dadurch eine gleichma¨ßige sekunda¨re
Knochenheilung stimuliert.
Die, zu den Ergebnisse der vorliegenden biomechanischen Arbeit, abweichenden Aussagen
der beschriebenen Studien von Do¨bele et al. (2010) und Plecko et al. (2013) ko¨nnen
durch mehrere Einflussfaktoren erkla¨rt werden. Zum einen ist es mo¨glich, dass sich bei
ho¨heren Belastungen der dynamische Effekt der DLS aufhebt, da der innere Schraubenstift
an die Schraubenhu¨lse ansto¨ßt. Ist die maximale Auslenkung von 0,2 mm ausgescho¨pft,
wirkt das dynamische Schraubenmodell rein statisch wie konventionelle winkelstabile
Schrauben. Zum anderen verliefen die dynamischen Verriegelungsschrauben bei Anwen-
dung in der PHILOS Platte zum Teil mit ansteigender Verlaufsrichtung unterschiedlicher
Winkel, sowohl divergierend, als auch konvergierend. In den beiden beschriebenen Studien
von Do¨bele et al. (2010) und Plecko et al. (2013) wurde auf einen parallelen Verlauf
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mit senkrechter Ausrichtung der Schrauben geachtet. Eine oppositionelle Schraubenaus-
richtung in unterschiedlichen Winkelpostionen fu¨hrt mo¨glicherweise zur Aufhebung der
multidirektionalen Bewegung.
Des Weiteren ist zu beachten, dass die dynamischen Verriegelungsschrauben aus Cobalt-
Chrom-Molybda¨n Legierungen hergestellt sind und konventionelle winkelstabile Schrauben
aus Titan-Legierungen (Synthes GmbH, 2011). Cobalt-Chrom-Molybda¨n Legierungen wei-
sen den Vorteil einer leichten Materialentfernung durch geringeres Einwachsen auf (Synthes
GmbH, 2011). Sie verfu¨gen jedoch u¨ber ein ho¨heres Elastizita¨tsmodul (Cobalt-Chrom-
Molybda¨n Legierung E = 227 GPa, Titan Legierung E = 115 GPa) (Davidson et al.,
1994). Ein Bauteil gleicher Konstruktion ist um so steifer, je ho¨her das Elastizita¨tsmodul
ist (Shackelford, 2005). Wird die dynamische Komponente der DLS mo¨glicherweise durch
hohe Belastungen und oppositionelle Schraubenausrichtung außer Kraft gesetzt, weißt die
dynamische Verriegelungsschraube, aufgrund ihrer Legierung, eine ho¨here Materialsteifig-
keit als konventionelle Schrauben auf. Dies ko¨nnte die erho¨hten Steifigkeitswerte und die
geringere interfragmenta¨re Bewegung der Gruppe DLS gegenu¨ber der Gruppe KS erkla¨ren.
Zudem verfu¨gt das Schraubendesign der DLS, aufgrund seines Aufbaus, u¨ber einen
gro¨ßeren Durchmesser als konventionelle winkelstabile Schrauben (DLS ∅3,7 mm, LCP-
Verriegelungsschrauben ∅3,5 mm). Dies beeinflusst eventuell ebenfalls die mechanischen
Eigenschaften.
Bei der Verwendung von dynamischen Schrauben, zur Versorgung von Schaftfrakturen mit
paralleler Ausrichtung der Schrauben, hat das Schraubendesign mo¨glicherweise andere
Effekte auf die Steifigkeit des Gesamtkonstruktes als bei der Versorgung proximaler
Humerusfrakturen. Freude et al. (2013) fu¨hrten eine klinische Studie zur Verwendung von
DLS 5.0 bei der Versorgung von metaphysa¨ren und distalen diaphysa¨ren Frakturen des
Femurs und der Tibia durch. Die Großfragment-Locking Compression Plate 4,5/5,0 mm
(DePuySynthes, Oberdorf, Schweiz) und die Locking Compression Plate vom Typ
”
distale
Femurplatten“ (DePuySynthes, Oberdorf, Schweiz) wurden als Implantate verwendet.
Insgesamt wurden 32 Patienten in die Studie eingeschlossen. Die verwendeten DLS 5.0
wurden senkrecht zur Platte eingebracht und bikortikal verankert. Bei 78,1 % konnte,
nach sechs Monaten, eine vollsta¨ndige Konsolidierung im Bereich der Fraktur radiologisch
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nachgewiesen werden. Bei einem Patienten kam es, acht Wochen postoperativ, zu einer
Abscheerung von vier DLS 5.0 Schraubenko¨pfen am Femurschaft. Die gebrochenen
Schrauben mussten entfernt werden und eine Reosteosynthese erfolgen.
Im Juni 2013 gab es einen freiwilligen Produktru¨ckruf der dynamischen Verrieglungsschrau-
ben DLS (∅3,7 mm und ∅5,0 mm) aller Chargen weltweit von der Firma Synthes GmbH
(Zuchwill, Schweiz) (Fang, 2013). Die vorliegenden biomechanischen Versuche mit den
Dynamic Locking Screws wurden im Jahr 2012 durchgefu¨hrt. Ursache des Ru¨ckrufs waren
distale Bru¨che des inneren Stifts der dynamischen Verrieglungsschrauben bei operativ
versorgten Femurfrakturen. Die Stiftbru¨che fielen bei geplanten Materialentfernungen
auf. Die Heilung war ohne Zwischenfa¨lle erfolgreich verlaufen, die Hu¨lse der dynamischen
Schrauben war nicht gebrochen. Die gebrochenen Stifte erschwerten jedoch die Metal-
lentfernung und fu¨hrten zu la¨ngeren Operationszeiten (Fang, 2013). Das Schreiben zum
Produktru¨ckruf ist in den Anlagen unter 5.1 zu finden. Es bleibt abzuwarten, ob es eine
Wiedereinfu¨hrung der DLS geben wird.
Sollten die dynamischen Verriegelungsschrauben zuku¨nftig wieder fu¨r den klinischen Ge-
brauch zur Verfu¨gung stehen, sind weitere biomechanische Untersuchungen erforderlich,
um die Auswirkungen von unterschiedlichen Belastungsstufen sowie Schraubenausrich-
tungen auf den dynamischen Effekt der DLS zu evaluieren.
5.3 Biomechanischer Effekt der
Knochenspanaugmentation
Die Gruppe FA mit kortikospongio¨sem Knochenspan wies, mit Ausnahme der Außen-
rotation, bei allen Steifigkeitstestungen die ho¨chsten Werte auf. Die axiale Steifigkeit
sowie die Versagenslast war gegenu¨ber allen Osteosynthesegruppen signifikant erho¨ht.
Zudem ergab sich gegenu¨ber der Basisschraubenkonfiguration eine signifikant ho¨here
Adduktionssteifigkeit und eine signifikant geringere Deflektion unter zyklischer Belastung.
Diese biomechanischen Ergebnisse besta¨tigten die Hypothese einer erho¨hten Stabilita¨t des
Gesamtkonstruktes mit reduzierter Fragmentverschiebung bei ossa¨rer Defektauffu¨llung.
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Bereits vorliegende biomechanische Studien zum Effekt von ossa¨rer Augmentation un-
terstu¨tzen diese Resulte (Bae et al., 2011, Chow et al., 2012, Mathison et al., 2010,
Osterhoff et al., 2011a). Es konnten ebenfalls ho¨here Steifigkeiten (Bae et al., 2011,
Mathison et al., 2010), geringere Fragmentverschiebungen (Bae et al., 2011, Osterhoff
et al., 2011a) und eine ho¨here Versagenslast (Bae et al., 2011, Chow et al., 2012, Ma-
thison et al., 2010) bei der Verwendung von zusa¨tzlichem Knochenmaterial gegenu¨ber
Vergleichsgruppen beobachtet werden.
Alle bisherigen biomechanischen Studien zur ossa¨ren Defektauffu¨llung untersuchten die
Eigenschaften von intramedulla¨r eingebrachten Fibulastreben. Osterhoff et al. (2011a)
betonten, dass die Aussagen der Ergebnisse zur fibula¨ren Augmentation auf andere ossa¨re
Materialauffu¨llungen u¨bertragen werden ko¨nnen. Die Ergebnisse der Analyse zur femoralen
medialen Unterstu¨tzung bekra¨ftigen diese Annahme. Biomechanisch sind die Ergebnisse
bei fibula¨rer und femoraler Kochenspanaugmentation vergleichbar. Bei U¨berlegungen
zur klinischen Anwendbarkeit ergeben sich Gemeinsamkeiten, aber auch Unterschiede
zwischen den ossa¨ren Materialauffu¨llungen. Operativ werden Fibulastreben meist u¨ber
einen Deltasplit in den Markraum des Humerus eingebracht (Gardner et al., 2008).
Eine sekunda¨re Prothesenimplantation in den Humerusschaft, bei zuvor eingebrachtem
intramedulla¨ren Knochenstift, kann erschwert sein. Der kortikospongio¨se Femurspan
wu¨rde hingegen, wie bereits in vitro simuliert, intraoperativ in die Defektzone eingepasst
werden und kaum intramedulla¨ren Raum verlegen. Des Weiteren wa¨re ein deltopektoraler
Operationszugang mo¨glich. Hepp et al. (2008) und Osterhoff et al. (2011b) konnten zeigen,
dass ein deltopektoraler Zugang zu weniger Weichteilschaden und besseren klinischen
Ergebnissen fu¨hrt.
Postoperativ ist das Abkippen des Humeruskopfes in eine unphysiologische Varusstellung
eine ha¨ufige Versagensursache bei plattenosteosynthetischer Versorgung (Jost et al., 2013).
Mo¨glicherweise kann diese Komplikation sowohl mit einer fibula¨ren (Bae et al., 2011, Chow
et al., 2012), als auch mit einer femoralen Augmentation vermindert werden. Erste klinische
Berichte zur ossa¨ren Augmentation zeigen eine Reduktion von Repositionsverlusten
(Gardner et al., 2008, Hettrich et al., 2012, Kim et al., 2012, Neviaser et al., 2011a).
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Die Geschwindigkeit des Knochenheilungsprozesses ha¨ngt von der Fixationsstabilita¨t ab
(Wehner et al., 2010). Eine kno¨chernde Augmentation ko¨nnte die, fu¨r die sekunda¨re
Frakturheilung, nachteiligen Makrobewegungen verhindern, fo¨rderliche Mikrobewegungen
zur Kallusbildung blieben hingegen erhalten, so Mathison et al. (2010).
Bei der Verwendung von ossa¨rem Material, zur Unterstu¨tzung der medialen Sa¨ule, ist
eine erneute Operation zur Entfernung des initialen Stabilisators nicht erforderlich. Es
kommt zur Einheilung des Knochentransplantats (Atalar et al., 2007, Gardner et al., 2008,
Matassi et al., 2012). Russo et al. (2008) betonen, dass spongio¨ser Knochen besonders
gut einwa¨chst, die Gefa¨ßneubildung unterstu¨tzt und damit das Risiko fu¨r avaskula¨re
Nekrosen senkt. Die Ergebnisse der Studie von Neviaser et al. (2011b) besta¨tigen
diese Aussage. 34 Patienten mit komplexer proximaler Humerusfraktur wurden operativ
mit winkelstabiler Platte und endostalem Transplantat versorgt. Lediglich bei einem
Patienten trat eine partielle Osteonekrose auf. Der, in der vorliegenden Arbeit verwendete,
kortikospongio¨se Knochenspan vom Femurkopf verfu¨gte u¨ber eine spongio¨se Struktur an
den Kontaktfla¨chen zu Humeruskopf und Schaft. Im medialen Bereich der Frakturzone
wurden die Fragmente durch eine kortikale Verbindung versta¨rkt. Dieser Aufbau des
femoralen Knochenspans ko¨nnte klinisch Vorteile mit sich bringen.
Neben den diskutierten Vorteilen der ossa¨ren Augmentation mu¨ssen die allgemeinen
Limitationen bei der Verwendung von allogenen Transplantaten beachtet werden. Hier
sind hohe Kosten, eine limitierte Verfu¨gbarkeit und ein Infektionsrisiko zu nennen (Gardner
et al., 2008). Die prima¨r anfallenden hohen Kosten ko¨nnten jedoch mo¨glicherweise durch
geringere Revisionsraten aufgewogen werden, so Gardner et al. (2008).
Zusammenfassend betrachtet, la¨sst sich zum kortikospongio¨sen Knochenspan vom Fe-
murkopf schlussfolgern, dass es sich um ein, zu den Fibulastreben vergleichbares bio-
mechanisches ossa¨res Modell handelt, welches potentielle Vorteile bietet. Die femorale
Knochenspanaugmentation stellt somit eine gute Alternative zum fibula¨ren Transplantat
dar. In der Zukunft mu¨ssen klinische Untersuchungen evaluieren, welches Knochenmaterial
in vivo die besten Ergebnisse erzielt.
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5.4 Diskussion des Frakturmodells und des
Versuchsaufbaus
Es gibt keinen allgemein akzeptierten und einheitlich angewendeten Versuchsaufbau fu¨r
biomechanische Untersuchungen am proximalen Humerus. In Anlehnung an bestehende
biomechanische Arbeiten und mit Hilfe von Vorversuchen wurde ein Versuchsaufbau
gemeinsam von Ingenieuren und Medizinern entwickelt, der es erlaubte, die vorher
erarbeiteten Fragestellungen mo¨glichst optimal zu analysieren. Unter anderem wurde bei
der Erarbeitung des Versuchsaufbaus auf eine gute Reproduzierbarkeit und eine vielfa¨ltige
Analyse der Problematik bei guter U¨bertragbarkeit der Vorga¨nge auf das klinische Modell
geachtet.
Als Probenmaterial wurden unfixierte, frisch gefrorene humane Humeri verwendet. Die
Arbeitsgruppe entschied sich fu¨r humane Pra¨parate, da diese das reale klinische Kon-
strukt am besten abbilden. Huff et al. (2012) und Siffri et al. (2006) konnten dies in
Vergleichsstudien zu Kunst- und Kadaverknochen nachweisen. Kunstknochen weisen eher
die Knochenstruktur und -festigkeit von gesunden Knochen und nicht von Knochen mit
osteoporotischer Struktur auf (Lescheid et al., 2010). Biologisches Probenmaterial weist
zwar eine ho¨here Variabilita¨t der Knochensubstanz als Kunstknochen auf (Siffri et al.,
2006), aber mit Hilfe einer DEXA Messung konnte sichergestellt werden, dass es keine
signifikanten Unterschiede der Knochendichte zwischen den Gruppen gab (pBMD = 0,70,
siehe Kapitel 3.1.2). Insgesamt zeigte die Pru¨fung der Randomisierung mittels ANOVA
keine signifikanten Unterschiede zwischen den vier Osteosynthesegruppen. Damit konnte
von einer Vergleichbarkeit der Gruppen ausgegangen werden.
Eine Einschra¨nkung von humanem Material ist die Limitation der Probenanzahl. Bei
Studien mit menschlichem Spendermaterial muss auf einen ethisch zu vertretenden
Umfang an Probenmaterial geachtet werden. Gleichzeitig muss eine angemessene Power
vorliegen und eine Relevanz der Ergebnisse gewa¨hrleistet sein. Die Ergebnisse der meisten
biomechanischen Studien zum Themengebiet proximale Humerusfraktur, mit der Testung
von Fixationssystemen und Steifigkeitsmessungen, beruhen auf Untersuchungen mit einer
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Gruppengro¨ße von sechs bis acht Humeri (Hessmann et al., 2004, Lill et al., 2003,
Mathison et al., 2010, Voigt et al., 2011, Wallace et al., 2012). Bei der vorliegenden
Studie wurde ebenfalls eine Poweranalyse durchgefu¨hrt (statistisches Signifikanzniveau:
α = 5 %, power: (1 − β) = 89 %, relevante Differenz = 20 %), um eine angemessene
Gruppengro¨ße (n = 8) zu verwenden.
Als Frakturmodell wurde eine 2-Segmentfraktur simuliert. Diese Fraktur stellt zum einen
die ha¨ufigste Frakturform am proximalen Humerus dar (Court-Brown et al., 2001, Lind
et al., 1989), zum anderen ist sie zuverla¨ssig reproduzierbar. Viele biomechanische
Studien wa¨hlen die 2-Segmentfraktur als Frakturmodell (Carrera et al., 2008, Siffri et al.,
2006, Zettl et al., 2011). Bei komplexeren Fraktursimulationen ist es schwieriger zu
bewerten, ob die beobachteten Effekte auf die Unterschiede der Osteosyntheseverfahren
zuru¨ckzufu¨hren sind oder ob die Variabilita¨ten der Mehr-Segmentfrakturen einen Einfluss
haben (Hessmann et al., 2005).
Eine subkapitale Knochenkeilentnahme simulierte in angemessener Weise eine instabile
Fraktur mit Tru¨mmerzone. Klinisch zeigen ein Drittel der Patienten, welche mittels
Plattenosteosynthese versorgt werden, eine Tru¨mmerzone mit Zersto¨rung des medialen
Kortex im Bereich der Kalkarregion (Osterhoff et al., 2012), wie hier simuliert. Die
Entnahme eines Knochenkeils ist in der Biomechanik ein weit verbreitetes Verfahren zur
Simulation einer Defektzone. Es gibt mehrere Autoren, die ebenfalls einen 10 mm breiten
Defekt wa¨hlten (Bae et al., 2011, Huff et al., 2012, Lescheid et al., 2010, Mathison et al.,
2010, Ponce et al., 2013, Schumer et al., 2010).
Bei der biomechanischen Analyse wird das Modell in der Regel so weit vereinfacht, dass
auf eine Simulation des Muskelzugs verzichtet wird. Literaturrecherchen ergaben, dass nur
wenige Arbeitsgruppen einen Muskelzug durch Erhalt der Rotatorenmanschette simulieren,
darunter unter anderem Osterhoff et al. (2011a), Voigt et al. (2008, 2009, 2011) und
Walsh et al. (2006). In der Arbeit von Voigt et al. (2008) konnte durch eine robo-
terassistierte Anspannung der Rotatorenmanschette ein physiologischer Bewegungsablauf
erzeugt werden. Der sehr komplexe Versuchsaufbau erlaubte jedoch, aufgrund eines hohen
zeitlichen und finanziellen Aufwands, nicht die Darstellung zyklischer Belastungen (Voigt
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et al., 2008). Die Arbeitsgruppe der vorliegenden Studie entschied sich fu¨r die Verwendung
eines rein ossa¨ren Modells, ohne Einbezug von Weichteilstrukturen. Der methodischen
Vereinfachung auf dem Gebiet der Muskelzugsimulation steht die umfassende Analyse
von fu¨nf Bewegungsrichtungen, einer zyklischen Testung und einer Versagenstestung
gegenu¨ber. Die meisten biomechanischen Arbeiten untersuchen nur ein oder zwei klinisch
relevante Bewegungsrichtungen (Bae et al., 2011, Chudik et al., 2003, Edwards et al.,
2006, Ponce et al., 2013).
Die gewu¨nschten Rahmenbedingungen fu¨r die einzelnen Testmodi konnten mit Hilfe
des Steuerungsprogramms der MTS (FlexTest R© 40 Station Manager Version 5.1 C
2596, MTS R©, Eden Prairie, USA) exakt definiert werden. Alle Knochen wurden unter
gleichen Belastungsbedingungen getestet. Der Verlauf der eingestellten Parameter wurde
wa¨hrend der Testung am Monitor u¨berwacht. Die MTS (Mini Bionix 858 R© (MTS R©,
Eden Prairie, USA) ist eine vielfach angewendete Pru¨fmaschine in der biomechanischen
Testung (Brianza et al., 2010, Horn et al., 2011, Rothstock et al., 2012, Siffri et al.,
2006, Unger et al., 2012, Wallace et al., 2012).
Viele Versuchsprotokolle sehen eine kraniokaudale Ausrichtung des Humerus vor (Lill et al.,
2003, Ponce et al., 2013, Rothstock et al., 2012, Schumer et al., 2010) und applizieren die
Kraft auf den Humeruskopf (Bae et al., 2011, Chudik et al., 2003, Rothstock et al., 2012,
Seide et al., 2006). In einigen Fa¨llen finden sich kaudokraniale Aufbauten (Ro¨derer et al.,
2010, Siffri et al., 2006) sowie Kraftu¨bertragungen auf den Humerusschaft (Mathison
et al., 2010, Siffri et al., 2006). Aufgrund der Verwendung der Mini Bionix 858 R© als
Pru¨fmaschine mit vertikal von oben verfahrender Achse und zur optimalen Bearbeitung
der ausgewa¨hlten Testmodi, wurde eine kraniokaudale Ausrichtung des Humerus mit
apikaler Kraftapplikation gewa¨hlt.
Fu¨r alle Bewegungsrichtungen wurde auf eine querkraftfreie Krafteinleitung geachtet.
Fu¨r die Torsionstestung wurden proximal und distal des Humerus zwei Kardangelenke
angebracht. Ergebnisverfa¨lschende Biegemomente konnten somit ausgeschlossen werden.
Fu¨r die Kompressionsversuche wurde proximal eine radial schwingend gelagerte Platte
verwendet. Sie verfolgte ebenfalls das Ziel einer querkraftfreien Krafteinleitung. Distal
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kam ein Schwenktisch mit Winkelmesser zur Anwendung. Dieser ermo¨glichte eine exakte
Winkeleinstellung und einen schnellen Wechsel zwischen den Gradeinstellungen wa¨hrend
der Versuchsumbauten.
Zur U¨bertragung des Drehmoments auf den Humeruskopf ko¨nnen verschiedene Aufbauten
diskutiert werden. Alle verfolgen das u¨bergeordnete Ziel einer stabilen Fixierung des
Caput humeri. Viele Forschungsgruppen, wie unter anderem Hessmann et al. (2004),
Horn et al. (2011) und Huff et al. (2012), betteten den Humeruskopf in Gießharz ein. Bei
dieser Art der Fixierung ko¨nnen auftretende Vera¨nderungen am Caput humeri, wie z.B.
Schraubenperforationen, nur eingeschra¨nkt beurteilt werden. Daher kam eine proximale
Einbettung in der vorliegenden Studie nicht in Betracht. Die Verwendung eines Ilizarov-
Rings, wie bei Noda et al. (2011), wurde ebenfalls von der Arbeitsgruppe abgelehnt,
um keine zusa¨tzlichen Manipulationen am Knochen vorzunehmen. Zudem stellte sich
in Vorversuchen heraus, dass bei einem im Ilizarov-Ring stabilisierten Caput humeri die
U¨bertragung des Drehmoments erst in eine elastische Verformung der Fixationsdra¨hte
u¨berging, bis es dann zur U¨bertragung des Drehmoments auf den Knochen kam. Als
beste Fixationsmethode fu¨r den vorliegenden Versuch wurde die Verwendung eines
Torsionszylinders mit stumpfen Fixierungsschrauben angesehen. Eine stabile Fixierung
des Humeruskopfes konnte erreicht werden, ohne die Knochenstruktur zu manipulieren.
Zudem wurde das Drehmoment direkt auf den Knochen u¨bertragen. Edwards et al. (2006),
Foruria et al. (2010) und Lescheid et al. (2010) verwendeten a¨hnliche Aufbauten zur
Humeruskopffixierung.
Als Sta¨rke des Versuchsaufbaus kann die zusa¨tzliche Verwendung eines dreidimensionalen
Ultraschallmessystems (CMS 20S; Zebris Medical GmbH, Isny, Germany) gewertet werden.
Die MTS kann ausschließlich die eigene Achsbewegung aufzeichnen. Durch die Ultraschall-
messungen lassen sich genauere Aussagen u¨ber die Fragmentverschiebung treffen. Bei den
Torsionsbewegungen wurde die Ultraschallmessung nicht verwendet. Es wurde eine ho¨here
Torsionssteifigkeit fu¨r den Humerusschaft als fu¨r den Frakturspalt angenommen. Somit
konnte von nahezu identischen Verschiebungsaufzeichnungen am Gesamtkonstrukt sowie
direkt am Spalt ausgegangen werden. Zu Gunsten einer stabilen Fixierung des Humerus-
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kopfes, welche keine suffiziente Fixierung von Ultraschallsensoren beim Torsionsaufbau
erlaubte, wurde daher bei diesem Testmodus auf eine Ultraschallmessung verzichtet.
Literaturrecherchen zufolge ist das Ultraschallmesssystem von Zebris (CMS 20S; Zebris Me-
dical GmbH, Isny, Germany) eines der am ha¨ufigsten, zusa¨tzlich zur Materialpru¨fmaschine,
verwendeten Bewegungsanalysesysteme in der Biomechanik bei Untersuchungen am
proximalen Humerus (Kralinger et al., 2008, Ro¨derer et al., 2010, 2011b, Unger et al.,
2012, Voigt et al., 2008). Eine Einschra¨nkung der Methodik ist das Auflo¨sungsvermo¨gen
der Ultraschallsensoren von ±0,1 mm fu¨r Translationsbewegungen und ±0,1◦ fu¨r Rotati-
onsbewegungen. In die Auswertung konnten Steifigkeitswerte von u¨ber 2000 N
mm
nicht mit
einbezogen werden. Die aufgezeichneten interfragmenta¨ren Bewegungen waren nicht klar
von allgemeinen Messschwankungen abzugrenzen. Besonders bei sehr steifen Konstrukten
mit geringen interfragmenta¨ren Bewegungen la¨sst das Messsystem von Zebris keine oder
nur eine eingeschra¨nkte Aussagekraft zu Relativbewegungen zu. Bei steiferen Konstrukten
sollte daher mo¨glichst die Verwendung eines Messsystems mit einer ho¨heren Auflo¨sung
vorgezogen werden.
Eine ada¨quate Befestigung der Ultraschallsensoren muss ebenfalls diskutiert werden. Es
ist fu¨r die Messergebnisse von entscheidender Bedeutung, dass sich die Sensoren nicht
durch eine lockere Befestigung gegeneinander verschieben und daraus eine, nicht stattge-
fundene Fragmentverschiebung, interpretiert wird. Es wurden verschiedene Befestigungen
in Vorversuchen getestet. Die Halterungen der Sensoren verfu¨gen u¨ber ein la¨ngliches Me-
tallpla¨ttchen mit vier kleinen Lo¨chern. Diese Metallplatte kann um den Knochen gebogen
und durch kleine Na¨gel fixiert werden. Dadurch entstehen jedoch leichte Schwachstellen
in der Kortikalis. Dies sollte vermieden werden. Schraubzwingen gewa¨hrleisteten keinen
stabilen Halt am Knochen und erzeugten Kerben und Druckstellen am Knochen. Mit Hilfe
von Knochenzement (PALACOS R©, Heraeus Kulzer GmbH, Hanau, Germany) konnten die
Halterungen an dem Knochen angebracht werden, ohne seine Stabilita¨t zu beeinflussen.
Eine zuverla¨ssige, belastbare Fixierung, die keine Verkippung der Sensoren zuließ, wurde
erreicht.
Insgesamt betrachtet, erlaubte der Versuchsaufbau die standardisierte Durchfu¨hrung
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des Versuchsprotokolls in einer, fu¨r den Umfang der Testmodi, angemessenen Zeit.
Wa¨hrend einer gesamten Versuchsdurchfu¨hrung war nur eine Umru¨stung zwischen dem
Torsionsaufbau und dem axialen Aufbau erforderlich. Ein detailliertes Protokoll zum
Versuchsablauf gewa¨hrleistete eine sehr gute Reproduzierbarkeit der Versuche.
5.5 U¨bertragbarkeit auf das klinische Modell
Die Biomechanik der Schulter ist besonders schwer auf ein In-vitro-Modell zu u¨bertragen,
so Ro¨derer et al. (2011b). Bewegungen im Schultergelenk und Belastungen am proximalen
Humerus entstehen durch ein komplexes Zusammenspiel der Schultergu¨rtelmuskulatur.
Hessmann et al. (2004) beschreibt, dass es selbst bei einfachen uniplanaren Bewegungen
zur Wirkung von multidirektionalen Kraftvektoren in verschiedenen Ebenen kommt.
Zur Zeit gibt es keinen standardisierten biomechanischen Versuchsaufbau, welcher die
In-vivo-Verha¨ltnisse am besten abbildet (Horn et al., 2011). Bei Laborversuchen handelt
es sich immer um stark vereinfachte Modelle, welche jedoch mo¨glichst realita¨tsnahe
Bedingungen, bei guter Reproduzierbarkeit, widerspiegeln sollen. Daher mu¨ssen die
Ergebnisse jeder biomechanischen Studie kritisch hinterfragt werden.
Bei der vorliegenden Arbeit gibt es ebenfalls Grenzen der Anwendbarkeit der Ergebnisse
auf die klinischen Verha¨ltnisse.
Es ist fraglich, in wie weit die Ergebnisse, welche anhand einer idealisierten 2-Segmentfraktur
ermittelt wurden, sich auf komplexere 3- und 4-Segmentfrakturen u¨bertragen lassen. Aus
biomechanischen Gesichtspunkten wurde das einfache Frakturmodell bewusst gewa¨hlt.
Bei der Modellierung von komplexeren Frakturen kann es zu Problemen bei der exakten
Reproduzierbarkeit der Bruchlinien kommen. Einfachere Frakturmodelle weisen weniger
interindividuelle Unterschiede auf.
Die Verwendung von unfixierten humanen Humeri ist eine Sta¨rke der biomechanischen
Studie. Eine Einbalsamierung vera¨ndert die biomechanischen Eigenschaft des Knochens
(Chudik et al., 2003, Hessmann et al., 2008, Kitson et al., 2007) und Kunstknochen
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entsprechen eher einer gesunden Knochenstruktur ohne Substanzverlust (Lescheid et al.,
2010). Im Rahmen der In-vitro-Mo¨glichkeiten die In-vivo-Verha¨ltnisse abzubilden, kom-
men die frisch gefrorenen humanen Spenderknochen dem osteoporotischen Humerus
eines Patienten am na¨chsten. Um mo¨glichst gut die physiologischen Eigenschaften der
Hochrisikogruppe fu¨r proximale Humerusfrakturen widerspiegeln zu ko¨nnen, wurde ein
Kollektiv von ausschließlich weiblichen Spendern mit einem Lebensalter von u¨ber 55
Jahren ausgewa¨hlt.
Mit den durchgefu¨hrten Testmodi sollten unterschiedliche Bewegungselemente und Belas-
tungen des Schultergelenks simuliert werden. Die untersuchte Torsion, nach rechts und
links, galt der Darstellung einer Innen- und Außenrotation. Zur Simulation von Belastungen,
wie dem Aufstehen aus dem Sitzen (Voigt et al., 2008), wurde eine axiale Kompression an-
gewendet. Des Weiteren wurden Abduktions- und Adduktionsbelastungen vorgenommen.
Bergmann et al. (2011) und Westerhoff et al. (2009) fu¨hrten In-vivo-Untersuchungen zur
Krafteinwirkung auf die Gelenkfla¨che durch. Eine Gruppe von Studienpatienten hatte eine
anatomische Schulterendoprothese erhalten, bei der mittels Telemeterie Messdaten zur
Kraft im Bereich der Gelenkkontaktfla¨che, bei der Durchfu¨hrung von Alltagsbewegungen,
bestimmt wurden. In der vorliegenden biomechanischen In-vitro-Studie wurde in der 20◦
Adduktionsstellung eine physiologische Kraftu¨bertragung auf die Gelenkfla¨che von 200 N
simuliert.
Es ist problematisch In-vivo-Belastungen im Labor nachzuahmen. Klinisch setzen sich die
Krafteinwirkungen am proximalen Humerus aus Kompression, Torsion und Scheerbewe-
gungen zusammen (Hessmann et al., 2005). Biomechanisch wurde hingegen entweder
eine Torsion oder eine Kompression auf den Humerus u¨bertragen. Eine Kombination
aus mehreren Kraftelementen wurde jedoch nicht durchgefu¨hrt. Des Weiteren wurde der
Weichteilmantel von den Pra¨paraten entfernt. Ein Muskelzug wurde nicht simuliert. Voigt
et al. (2011) haben die Rotatorenmanschette in die Belastungssimulation eingebunden,
um eine bessere Anwendbarkeit der Ergebnisse auf die Klinik zu gewa¨hrleisten. Vor allem
der Zug des Musculus supraspinatus fu¨hrt zu einem hohen Varusstress (Hessmann et al.,
2004). Klinisch kippt der Humeruskopf bei instabilen Frakturen postoperativ ha¨ufig in
68
Kapitel 5 - Diskussion
eine unphysiologische Varusstellung ab (Voigt et al., 2011). Biomechanisch la¨sst sich
diese Problematik jedoch nur eingeschra¨nkt nachbilden.
Die Wahl einer ada¨quaten Kraftu¨bertragung in vitro muss zwei Aspekte beru¨cksichtigen,
zum einen sollte sie anna¨hernd eine postoperative In-vivo-Belastung abbilden, zum an-
deren sollte es eine, unter biomechanischen Gesichtspunkten, sinnvolle Belastung sein.
Die Belastung muss messbare Effekte am Pra¨parat hervorrufen, ohne zum sofortigen
Versagen der Fixierung zu fu¨hren. Es liegen mehrere Untersuchungen zur Krafteinwir-
kung am Oberarm bei Vollbelastung vor (Bergmann et al., 2011, Murray und Johnson,
2004, Poppen und Walker, 1978, Westerhoff et al., 2009). Literaturrecherchen ergaben
jedoch keine Ergebnisse zu Untersuchungen des physiologischen Belastungsausmaß, das
postoperativ auf den proximalen Humerus einwirkt (Horn et al., 2011). Postoperative
Schmerzen fu¨hren dazu, dass der Patient nicht sofort voll belastet (Hessmann et al.,
2004). Die biomechanisch aufgewendeten Kra¨fte ko¨nnen somit geringer sein, als sie beim
gesunden Menschen beobachtet werden, da es sich um die Darstellung einer initialen
Frakturversorgung handelt.
Belastungszyklen werden biomechanisch als physiologischer angesehen, als eine einzi-
ge Lasterho¨hung (Koval et al., 1996, Lescheid et al., 2010). Sie entsprechen sowohl
wiederholten Bewegungsabla¨ufen der fru¨hfunktionellen physiotherapeutischen Therapie
als auch Alltagsbelastungen (Ro¨derer et al., 2011b). In der vorliegenden Studie wurden
5000 axiale Belastungszyklen durchgefu¨hrt, um die interfragmenta¨re Bewegung u¨ber
eine wiederkehrende Belastungsabfolge zu evaluieren. In einer biomechanischen Unter-
suchung von Chow et al. (2012) zur Fixierung proximaler Humerusfrakturen wurde ein
postoperatives Rehabilitationsprogramm mit 150 repetitiven Bewegungswiederholungen
drei mal ta¨glich angenommen sowie sechs Bewegungen des Arms pro Stunde durch
geringe Alltagsbelastungen des Patienten. Wendet man dieses theoretische Modell auf
die vorliegende Arbeit an, so spiegeln die 5000 durchgefu¨hrten Zyklen etwa die Belastung
in den ersten acht Tagen der fru¨hfunktionellen Bewegungstherapie wieder. Da es sich
lediglich um die In-vitro-Darstellung einer initialen Frakturversorgung handelt, ohne die
Mo¨glichkeit einen fortschreitenden Heilungsprozess mit einzubeziehen, entspricht dies
einem angemessenen zeitlichen Rahmen.
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Da alle 32 Pra¨parate den 5000 zyklischen Belastungswechseln stand hielten, wurde
anschließend ein Versagenstest unter kontinuierlicher Krafterho¨hung durchgefu¨hrt. Eine
kontinuierliche Lasterho¨hung bis zum Versagen spiegelt eine akute U¨berlastung der
fixierten Fraktur, z.B. durch einen Sturz, wider (Koval et al., 1996). Klinisch ist auch ein
Versagen durch Ermu¨dungserscheinungen mo¨glich. Dies ist jedoch biomechanisch schwer
nachzubilden, da in vivo erfolgende Umbau- und Heilungsprozesse nicht mit einbezogen
werden ko¨nnen (Koval et al., 1996).
Es ist kritisch anzumerken, dass sich die Ursachen des Versagen in der Biomechanik
im Vergleich zur Klinik unterscheiden (Mathison et al., 2010, Walsh et al., 2006). Bei
Patienten kommt es postoperativ, neben sekunda¨ren Repositionsverlusten, ha¨ufig zu
Schraubenperforationen der Gelenkfla¨che und avaskula¨ren Nekrosen. Biologische Effekte,
wie die Entstehung von avaskula¨ren Nekrosen, ko¨nnen in der Biomechanik nicht evaluiert
werden (Hessmann et al., 2005). Zudem traten bei dem vorliegenden Studiendesign keine
Schraubenperforationen der Gelenkfla¨che auf. Es kam in den meisten Fa¨llen zum Spalt-
schluss durch medialen Kontakt der Knochenfragmente. Der Fragmentkontakt spiegelt
einen sekunda¨ren Repositionsverlust mit Varusfehlstellung wider. Die Varusdislokation ist
klinisch die ha¨ufigste Versagensursache (Sproul et al., 2011).
Neben dem fehlenden Urteilsvermo¨gen zum Risiko von avaskula¨ren Nekrosen, kann die
biomechanische Studie ebenfalls nicht den Einfluss der Osteosynthesenstabilita¨t auf den
Heilungsprozess sowie die Geschwindigkeit und Symmetrie der Kallusbildung darstellen.
Es handelt sich lediglich um ein Modell der initialen Frakturversorgung.
Trotz der diskutierten Einschra¨nkungen bei der U¨bertragbarkeit der biomechanischen
Resultate auf die klinische Praxis, ergeben sich folgende Hauptaussagen fu¨r die klinische
Anwendung: Der femorale kortikospongio¨se Knochenspan ist ein geeignetes Material fu¨r die
mediale Unterstu¨tzung. Er stellt eine vergleichbare Alternative zur fibula¨ren Augmentation
da und bietet zudem potentielle Vorteile. Ein klinischer Einsatz und eine vergleichende
Evaluation zu Fibularstreben ist in der Zukunft anzustreben. Inferomediale Schrauben
alleine stellen hingegen bei einer 2-Segmentfraktur keinen zusa¨tzlichen Nutzen dar. Die
klinische Aussage von Zhang et al. (2011) konnte somit biomechanisch belegt werden.
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Der neue dynamische Schraubentyp DLS scheint, aufgrund der Materialeigenschaften
bei oppositioneller Schraubenausrichtung und bei hohen Belastungen, die Steifigkeit des
Gesamtkonstrukts im Vergleich zu konventionellen winkelstabilen Schrauben zu erho¨hen.
Ein ho¨heres Ausmaß an Dynamik konnte in der verwendeten Konfiguration, trotz des
”
pin-sleeve“ Designs, nicht nachgewiesen werden.
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Bei der plattenosteosynthesischen Versorgung von proximalen Humerusfrakturen kommt
es bei bis zu 25 % zu Komplikationen wie sekunda¨ren Repositionsverlusten, Varusfehl-
stellungen und Schraubenperforationen der Gelenkfla¨che (Acklin et al., 2013, Hardeman
et al., 2012, Ko¨nigshausen et al., 2012, Lee und Shin, 2009, Osterhoff et al., 2012,
Zhang et al., 2011). Ursachen hierfu¨r sind eine osteoporotische Knochenstruktur und
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das Auftreten von subkapitalen Tru¨mmerzonen mit fehlender medialer Abstu¨tzung der
Knochenfragmente (Osterhoff et al., 2012).
Ziel der Studie war die Evaluation des biomechanischen Effekts medialer Unterstu¨tzungen
in Form von inferomedialen Schrauben, dynamischen Verriegelungsschrauben und allogener
Knochenspanaugmentation vom Caput femoris.
Es sollten folgende Hypothesen fu¨r die plattenosteosynthetische Versorgung instabiler
proximaler Humerusfrakturen u¨berpru¨ft werden:
1.) Inferomediale Kalkarschrauben fu¨hren zu einer signifikanten Unterstu¨tzung der media-
len Sa¨ule.
2.) Dynamische Verriegelungsschrauben ermo¨glichen, durch ihr
”
pin-sleeve“ Design, eine
signifikante Reduktion der axialen Steifigkeit und somit signifikant ho¨here interfragmenta¨re
Bewegungen.
3.) Der kortikospongio¨se Span vom Caput femoris ist, durch eine signifikante Stabilisierung
des Gesamtkonstruktes, ein geeignetes Material zur ossa¨ren Auffu¨llung einer medialen
Defektzone.
Fu¨r die Versuchsreihen wurden 32 unfixierte humane Humeri von ausschließlich weiblichen
Spendern randomisiert in vier Gruppen mit je acht Knochen aufgeteilt. Mittels ANOVA
und Bonferroni post-hoc Test (p < 0,05) konnte nachgewiesen werden, dass es zwischen
den Versuchsgruppen keine signifikanten Unterschiede gab. Anhand von Ro¨ntgenbildern
wurden relevante Pathologien im Vorfeld ausgeschlossen. Die Knochendichte der Pra¨parate
wurde durch eine DEXA Messung bestimmt. Als Frakturmodell diente eine instabile 2-
Segmentfraktur. Eine Spaltosteotomie mit einer 10 mm breiten, subkapitalen Defektzone
wurde reproduzierbar durchgefu¨hrt. Die Osteosynthese erfolgte bei allen vier Gruppen
mittels winkelstabiler PHILOS Platte.
In der Gruppe Basisschraubenkonfiguration (BS) wurden sechs winkelstabile Schrauben
im Humeruskopf sowie zwei winkelstabile und eine Kortikalisschraube zur Schaftfixierung
verwendet. In der Gruppe Kalkarschraubenkonfiguration (KS) wurden zusa¨tzlich zwei
inferomediale Kalkarschrauben eingebracht. In der Gruppe Dynamic Locking Screw (DLS)
wurden die acht proximalen Schraubenlo¨cher mit dynamischen Verriegelungsschrauben
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besetzt. Eine Knochenspanaugmentation, zusa¨tzlich zu acht konventionellen winkelstabilen
Humeruskopfschrauben, wurde in der Gruppe Femurkopf Allograft (FA) vorgenommen. Es
handelte sich um ein allogenes Transplantat in Form eines kortikospongio¨sen Knochenspans
vom Caput femoris.
Die biomechanische Testung erfolgte mit einer MTS Mini Bionix 858 R© (MTS R©, Eden
Prairie, USA). Unter Beachtung einer guten Reproduzierbarkeit wurde der Versuchsaufbau
mit dem Testprotokoll von der Arbeitsgruppe, in Anlehnung an andere biomechanische
Arbeiten, entwickelt. Als Testmodi wurden Torsionsbewegungen im und gegen den Uhr-
zeigersinn (0,1
◦
s
bis 3,5 N m), eine axiale Kompressionsbelastung (0,1 mm
s
bis 200 N),
Kompression in 20◦ Abduktionsstellung (0,1 mm
s
bis 200 N), Kompression in 20◦ Addukti-
onsstellung (0,1 mm
s
bis 200 N) sowie eine zyklische Belastung u¨ber 5000 Zyklen im axialen
Aufbau (1 Hz, 50 N bis 250 N) durchgefu¨hrt. Abschließend wurde ein Versagenstest in
axialer Ausrichtung durch kontinuierliche Kompression (0,1 mm
s
) bis zu einem Osteo-
tomiespaltschluss, einer Knochenfraktur oder einem Implantatversagen durchgefu¨hrt.
Die Bewegungen am Frakturspalt wurden, mit Ausnahme der Torsionstestung, bei der
die Messungen der MTS zur Analyse dienten, durch ein ultraschallbasiertes Messsys-
tem (CMS 20S; Zebris Medical GmbH, Isny, Germany) aufgezeichnet. Steifigkeiten,
interfragmenta¨re Bewegungen und Versagenslasten wurden auf statistisch signifikante
Unterschiede zwischen den Gruppen u¨berpru¨ft. Unter Annahme einer Normalverteilung,
auf der Grundlage eines Kolmogorov-Smirnov-Tests, wurde eine ANOVA mit paarweisem
post-hoc Bonferroni-Test sowie eine einfaktorielle Varianzanlyse mit Messwiederholungen
angewendet. Als Signifikanzniveau war p < 0,05 festgelegt. Des Weiteren wurde die
Versagensursache dokumentiert.
Die Ergebnisse zeigten fu¨r die Gruppe Femurkopf Allograft (FA), fu¨r die axiale Steifigkeit
sowie fu¨r die Versagenslast, gegenu¨ber allen anderen Gruppen signifikant ho¨here Werte
(axiale Steifigkeit: pFA-BS = 0,003, pFA-KS = 0,004, pFA-DLS = 0,027; Versagenslast: pFA-BS =
0,002, pFA-KS = 0,001, pFA-DLS = 0,005). Eine signifikant ho¨here Adduktionssteifigkeit und
eine signifikant geringere interfragmenta¨re Bewegung unter zyklischer Belastung konnte bei
der Gruppe Femurkopf Allograft (FA) gegenu¨ber der Gruppe Basisschraubenkonfiguration
(BS) nachgewiesen werden (Adduktionssteifigkeit: pFA-BS = 0,010; zyklische Belastung:
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pFA-BS = 0,008). Zwischen den anderen Gruppen gab es keine signifikanten Unterschiede.
Die Gruppen Kalkarschraubenkonfiguration (KS) und Dynamic Locking Screw (DLS)
zeigten leicht ho¨here Steifigkeiten des Gesamtkonstruktes und eine verminderte Deflektion
unter zyklischer Belastung gegenu¨ber der Basisschraubenkonfiguration (BS).
Zusammenfassend ko¨nnen, anhand der biomechanischen Ergebnisse, mehrere Aussagen
getroffen werden. Eine Knochenspanaugmentation mittels kortikospongio¨sem Span vom
Femurkopf erho¨ht die Steifigkeit des Gesamtkonstruktes signifikant. Klinisch ko¨nnte dies
zur Reduktion von sekunda¨ren Repositionsverlusten beitragen. Allogene Knochenspa¨ne
vom Caput femoris scheinen, ebenso wie bereits zum Teil in klinischer Anwendung befind-
liche fibula¨re Streben, ein geeignetes ossa¨res Augmentat fu¨r die mediale Unterstu¨tzung
darzustellen. Die ausschließliche Verwendung von inferomedialen Kalkarschrauben fu¨hrt
hingegen biomechanisch bei 2-Segmentfrakturen nicht zu einer signifikant besseren media-
len Abstu¨tzung. Die leicht erho¨hten Steifigkeitswerte und verminderten interfragmenta¨ren
Bewegungen bei der Verwendung von dynamischen Verriegelungsschrauben, stehen im
Gegensatz zu den Erwartungen einer ausgepra¨gteren symmetrischen interfragmenta¨ren
Bewegung und einer Reduktion der axialen Steifigkeit. In zuku¨nftigen Studien sollte
u¨berpru¨ft werden, ob hohe Belastungen, eine oppositionelle Schraubenausrichtung und
die Materialeigenschaften der dynamischen Verriegelungsschrauben die gewu¨nschten
dynamischen Effekte aufheben.
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Tabelle 5.1: Test auf Normalverteilung - Kolmogorov-Smirnov-Test
Testmodus und Gruppen p-Wert
Innenrotation
BS 0,200
KS 0,001
DLS 0,154
FA 0,200
Außenrotation
BS 0,200
KS 0,200
DLS 0,200
FA 0,116
Axial
BS 0,200
KS 0,200
DLS 0,200
FA 0,200
Abduktion
BS 0,200
KS 0,200
DLS 0,040
FA 0,056
Adduktion
BS 0,200
KS 0,002
DLS 0,200
FA 0,056
Versagen
BS 0,200
KS 0,200
DLS 0,117
FA 0,001
Die Nullhypothese des Kolomogorov-Smirnov-Tests besagt, dass eine Normalverteilung
nicht angenommen wird. Ist das Testergebnis nicht signifikant (p > 0,05) kann die
Nullhypothese abgelehnt und von einer Normalverteilung ausgegangen werden. Bei 20 von
24 durchgefu¨hrten Tests auf Normalverteilung kam es zur Ablehnung der Nullhypothese
(83,3 %). Diese Tendenz zeigt, dass von einer Normalverteilung der Proben ausgegangen
werden kann.
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Sehr geehrte Damen und Herren 
 
 
Mit diesem Schreiben möchten Sie darüber informieren, dass wir einen freiwilligen Rückruf für die dynamischen 
Verriegelungsschrauben (DLS) Synthes 3,7 mm und 5,0 mm durchführen. Dieser Rückruf betrifft alle Chargen 
weltweit. Wir stellen Ihnen hiermit zusätzliche Informationen bereit, damit Sie nachvollziehen können, welche 
Bedeutung dieser Rückruf bei der Entscheidung über die Behandlung von Patienten hat, bei denen diese 
Schrauben implantiert sind. 
 
Wir haben diesen freiwilligen Produktrückruf eingeleitet, da bei Synthes Trauma für die Synthes DLS 3,7 mm und 
5,0 mm Beschwerden eingegangen sind, nach denen im Anschluss an die ohne Zwischenfälle verlaufene und 
erfolgreiche Heilung des Bruchs während einer geplanten Entnahme des Implantats der DLS-Stift gebrochen ist. 
Laut den uns vorliegenden Beschwerden brach der Stift an seinem distalen Ende. 
 
Die Brüche traten in diesem Bereich des Stifts auf, die Hülse blieb intakt. 
 
 
 
 
 
 
 
Die folgenden Informationen beruhen auf den Synthes bis dato vorgelegten Beschwerden. Von den acht 
geplanten chirurgischen Entnahmen des Konstrukts, für das Synthes Daten vorliegen, trat bei fünf Patienten 
zumindest 1 Bruch der 5,0 mm DLS am distalen Stiftende auf. Sieben der 30 während dieser Operationen 
entnommenen Schrauben waren gebrochen. Eine der fünf chirurgischen Entnahmen verlängerte sich um 45 
Minuten. Wir stellen Ihnen diese Informationen bereit, da sie für Ihr Patientenmanagement von Bedeutung sein 
können. Bitte beachten Sie, dass nach den bislang eingegangenen Informationen die Funktionalität der Produkte 
durch das Brechen des Stifts nicht beeinträchtigt worden ist. 
 
Patienten, bei denen Operationen unter Verwendung der Synthes DLS 3,7 und 5,0 mm stattgefunden haben, 
sollten nach der standardmässigen Pflegeroutine in Ihrer Einrichtung überprüft werden. Sollten Patienten im 
Anschluss an Operationen, bei denen DLS implantiert wurde, über Symptome klagen oder Anzeichen aufweisen, 
die ein klinisches Problem vermuten lassen, sollten Sie Ihre standardmäßigen Diagnoseverfahren und 
Behandlungen für solche Ereignisse anwenden. Sollte die Auswertung ergeben, dass eine Entnahme des 
Implantats angezeigt ist, wenden Sie sich bitte an den für Ihre Einrichtung zuständigen Synthes-Vertriebsberater, 
damit Ihnen die zur Entnahme erforderlichen Instrumente zur Verfügung gestellt werden. 
 
Wenn Sie eine Produktbeschwerde haben oder bei einem Patienten ein unerwünschtes Ereignis aufgetreten ist, 
melden Sie dies bitte Ihrem lokalen Synthes-Vertriebspartner. 
 
Bei weiteren Fragen können Sie sich jederzeit direkt an mich wenden.  
Beste Grüsse 
 
 
 
W. Christopher Fang, MD 
Worldwide Vice President 
Strategic Medical Affairs and Medical Sciences 
Synthes Trauma 
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Abbildung 5.1: DLS - Produktru¨ckruf
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Michael Schwarze
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Experimentelle Bestimmung des Einflusses medialer Abstützung in proximalen Hume-
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Nr. 1395-2012
Sehr geehrter Herr Schwarze,
als Vorsitzender habe ich im Auftrag der Mitglieder der Ethikkommission Ihr Schreiben vom 23.03.12
und die Ausführungen zum o. g. Vorhaben geprüft. Es bestehen keine ethisch-rechtlichen Bedenken
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Abbildung 5.2: Studiengenehmigung durch die Ethikkommission der Medizinischen Hoch-
schule Hannover
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Patientenaufkleber---Interposition-eines-Knochenspans-zur-Verbesserung-des-medialen-Supports-bei-proximalen-Humerusfrakturen-–-biomechanische-Untersuchungen-am-humanen-Modell------Sehr-geehrte-Patientin/-sehr-geehrter-Patient!-
 
 Bei-Ihnen-wird,-wie-geplant,-auf-Grund-von-anhaltenden-Beschwerden-im-Bereich-des-Hüftgelenks,-eine-HüftgelenksHTotalendoprothese-(HüftHTEP)-eingesetzt.-Bei-der-Durchführung-dieser-Operation-ist-zur-Einbringung-des-künstlichen-Gelenks-die-Entfernung-des-Oberschenkelkopfes/-HüftHKopfes-notwendig.-Gelegentlich-wird-der-Knochen-dieses-Hüftkopfes-zur-Auffüllung-von-Knochendefekten-benötigt.-Sofern-dies-im-Verlauf-der-Operation-nicht-der-Fall-ist,-wird-der-entfernte-Knochenanteil-fachgerecht-entsorgt.---Bei-verschiedenen-Operationsverfahren-(u.a.-Wechsel-von-künstlichen-Gelenken,-Versorgung-von-Knochenbrüchen-mit-großen-Defektzonen)-wird-bereits-regelhaft-gespendeter-und-gereinigter-menschlicher-Knochen-zur-Unterstützung-der-Knochenheilung-eingesetzt.--Die-Klinik-für-UnfallH-und-Wiederherstellungschirurgie-des-Diakoniekrankenhaus-Friederikenstift-gGmbH-führt-zurzeit-biomechanische-Untersuchungen-zur-Verbesserung-der-Versorgung-von-Oberarmkopfbrüchen-durch.-Im-Biomechaniklabor-wird-an-verschiedenen-Bruchmodellen-mit-unterschiedlicher-Knochenbruchversorgung-jeweils-die-Stabilität-des-Konstrukts-an-einer-Materialprüfmaschine-getestet.--Zur-Verbesserung-der-Knochenbruchbehandlung-soll-auch-die-Stabilität-eines-Bruchmodells-nach-Einbringung-eines-Knochenspans-geprüft-werden.-Ziel-ist-es,-die-Behandlung-von-Oberarmkopfbrüchen-zu-verbessern.--Für-die-Durchführung-dieser-Versuche-würden-wir,-sofern-Sie-zustimmen-und-einverstanden-sind,-den-bei-Ihnen-entnommenen-Hüftkopf-verwenden.-Die-Verwendung-des-Hüftkopfes-erfolgt-nur,-sofern-der-entnommene-Hüftkopf-durch-den-Operateur-ohnehin-zur-fachgerechten-Entsorgung-freigegeben-wurde-und-Sie-der-weiteren-Verwendung-des-Hüftkopfes-unterschriftlich-zugestimmt-haben.-
Abbildung 5.3: Patientenaufkla¨rung zur Femurkopfspende
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!!Patienteaufkleber! !!!Interposition!eines!Knochenspans!zur!Verbesserung!des!medialen!Supports!bei!proximalen!Humerusfrakturen!–!biomechanische!Untersuchungen!am!humanen!Modell!!!!!Über!den!Nutzen!der!weiteren!Verwendung!des!zur!Implantation!der!HüftDTotalendoprothese!entfernten!Hüftkopfes!wurde!ich!ausführlich!aufgeklärt.!!Sämtliche!Fragen!meinerseits!wurden!zufriedenstellend!beantwortet.!!Mit!der!weiteren!Verwendung!des!sonst!verworfenen!Hüftkopfes!!bin!ich!einverstanden.!
 
 
 
 
_________________________     ______________________ 
Unterschrift        Ort/ Datum 
 
Abbildung 5.4: Einwilligunserkla¨rung zur Femurkopfspende
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